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Abstrakt 
Tato diplomová práce popisuje teorii pro statické a dynamické magneto-rezonanční 
zobrazování s použitím kontrastní látky ovlivňující relaxační dobu T1. Jsou popsány dostupné 
akviziční metody v určeném nemocničním zařízení Masarykova onkologického ústavu v Brně. 
Jsou vybrány vhodné sekvence pro následné experimentální měření. Jsou popsány použití 
fantomy. Definován je akviziční protokol pro měření a navrhnut je způsob hodnocení 
naměřených dat. Pomocí odhadu relaxační doby T1, citlivosti a poměru signálu k šumu je 
vybrána nejvhodnější sekvence a metoda pro dynamické měření. Je provedena perfusní 
analýza a zjištěny perfusní parametry dynamického měření. Práce byla podpořena Evropským 




Magnetická rezonance, magnetizace, magnetické pole, relaxační čas, preparační 
techniky, spinové echo, gradientní echo, FLASH, TurboFLASH, DCE, kontrastní látka, 
gadolinium, mangan, dynamický fantom, statický fantom, akviziční protokol, poměr signálu 
k šumu, farmakokinetické modely, citlivost, vliv toku, perfusní analýza.  
  
Abstract 
This thesis describes the theory for static and dynamic magnetic-resonance imaging 
using contrast agents affecting T1 relaxation time. The available acquisition methods in the 
specified facility of Masaryk Oncological Institute in Brno are described. The sequences for 
subsequent experimental measurements are selected. The used phantoms are described. 
Acquisition protocol for measuring is described briefly and the evaluation method for the 
measured data is suggested. The best acquisition sequence and a method of measurements is 
chosen influenced by estimation of relaxation time T1, sensitivity and signal to noise ratio. 
Perfusion analysis is executed and perfusion parameters are calculated. The work was 
supported by the European Regional Development Fund and the State Budget of the Czech 
Republic (RECAMO, CZ.1.05/2.1.00/03.0101). 
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Magnetic resonance imaging, magnetization, magnetic field, relaxation time, 
magnetization preparation, spin echo, gradient echo, FLASH, TurboFLASH, DCE, a contrast 
agent, gadolinium, manganese, dynamic phantom, static phantom, acquisition protocol, signal 
to noise ratio, farmacokinetic models, sensitivity, flow artefact, perfusion analysis. 
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Tato diplomová práce se zabývá akvizičními metodami určenými pro perfusní 
vyšetření založené na dynamickém magneticko-rezonančním zobrazování s kontrastní látkou, 
která ovlivňuje relaxační dobu T1.  
Magnetická rezonance je v dnešní době využívána hlavně pro svou vysokou 
informační výtěžnost snímků a také kvůli neinvazivnosti vyšetření. Klasické vyšetření 
magnetickou rezonancí má uplatnění při vyšetření anatomických změn v lidském těle, hlavně 
měkkých tkání jako je mozek a mícha. Jedním z velkých úskalí je vyšetřovací doba, která se u 
komplexnějších vyšetření pohybuje okolo desítek minut. Na pacienta jsou kladeny vysoké 
nároky z hlediska spolupráce a udržení klidu po celou dobu vyšetření.  
Perfuse tkáně je velmi důležitou oblastí zkoumání, neboť může pomoci při odhalování 
a léčbě onkologických nálezů. Samotné prokrvení tkáně je ukazatelem pokročilosti 
nádorového onemocnění a také indikátorem úspěšnosti onkologické léčby. 
První část práce se věnuje problematice magnetické rezonance obecně, jejímu 
fyzikálnímu popisu a definování terminologie používané v tomto oboru. Navazující praktická 
část bude probíhat na pracovišti Masarykova onkologického ústavu v Brně. Proto se dále 
popisují jednotlivé akviziční sekvence, které je možné použít na dostupné magnetické 
rezonanci. Z množiny sekvencí jsou vybrány vhodné sekvence k vlastnímu měření a určeny 
parametry, které budou v průběhu experimentů měněny. Při měření buda použita kontrastní 
látka na bázi gadolinia. Tento typ kontrastní látky je také v prací podrobněji popsán. 
Hlavním cílem práce je nalezení té nejvhodnější sekvence a metody měření. Použitá 
kontrastní látka je v nízkých koncentracích netoxické, avšak vyšší dávky jsou pro lidské tělo 
závadné. Proto se bude práce snažit nalézt nejoptimálnější způsob měření, aby byla 
informační výtěžnost co nejvyšší.  
Samotné měření nebude probíhat na pacientech, ale na vytvořených fantomech, z 
důvodu možnosti reprodukovatelnosti a změně parametrů měření při jeho opakování. Tyto 
fantomy jsou také popsány v příslušné kapitole. 
Jako příprava pro samotné praktické měření budou vytvořeny jednoduché akviziční 
protokoly podle kterých se bude dále pracovat. Statické měření probíhalo vždy po pracovní 
době pracoviště magnetické rezonance na Masarykově onkologickém ústavu. Vždy pod 
dohledem odpovědného pracovníka MUDr. Michala Standary. Naměřená data bylo nutné 
převádět z běžně používaného formátu DICOM do dále zpracovatelných dat ve formátu mat. 
Pro posouzení nejvhodnější akviziční sekvence a metody byly vyhodnoceny odhady relaxační 
doby T1, citlivosti ke změně koncentrace kontrastní látky a také poměr signálu k šumu. Pro 
samotné dynamické měření byly vybrány ty nejvhodnější sekvence. Byla provedena také 
analýza vlivu toku na intenzitu signálu a zjištěné poznatky byly aplikovány na perfusní 
analýzu dynamického měření. Získané perfusní parametry: distribuční objem a tok krve byly 
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porovnány s již dříve naměřenými referenčními hodnotami pro použitý dynamický fantom, 
tedy konkrétní dialyzační filtr. Silný vliv na tyto získané parametry má výběr arteriální 
vstupní funkce, proto byly zvoleny tři různé oblasti zájmu a pro každou z nich určeny 
perfusní parametry. 
1.1 Historický přehled  
Původ moderní diagnostické metody jakou je magnetická rezonance můžeme najít už 
ve 40. letech 20. století. Tehdy se švýcarský fyzik Felix Bloch a americký fyzik Edward Mills 
Purcell snažili experimentálně ověřit jev jaderné magnetické rezonance. Oba vědci byli 
úspěšní a v roce 1952 byli oceněni Nobelovou cenou za fyziku. 
K samotnému získání tomografického obrazu rezonujících jader je zapotřebí poziční 
kódování, které se zavádí využitím gradientních magnetických polí. Tento geniální nápad 
se zrodil v hlavách amerických vědců Raymonda Vahana Damaidana a Paula Lauterbura. 
Společně vytvořili první funkční magnetickou rezonanci a získali za ni v roce 2003 Nobelovu 
cenu za Fyziologii a Medicínu. [1] 
Objevení magnetické rezonance je považováno za objev století a přirovnává se 
k objevu tzv. X-ray paprsků, u nás známých jako Roentgenovo záření. V současnosti nejvíce 
diskutovaným využitím magnetické rezonance je právě onkologie. Metoda Dynamic contrast 
enhanced MRI (DCE-MRI) v překladu dynamické zobrazení zesílené pomocí kontrastní látky 
se používá právě při sledování rakovinného bujení a prokrvení rakovinné tkáně. Informace 
získané při DCE vyšetření jsou velmi důležité při léčbě onkologicky nemocných pacientů. [2] 
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2. Princip získávání dat  
Při získávání dat měřených v magnetické rezonanci musí být zkoumaný objekt 
umístěn do homogenního magnetického pole B0, aby mohla nastat rezonance. Vysílací cívka 
generuje radiofrekvenční signál o zvolené frekvenci. Tento signál vybudí jádra a protony 
atomů, které vykazují rotační pohyb, tzv. spin. Protony jsou vybuzeny do vyššího 
energetického stavu. Projevem excitace je tzv. precesní pohyb, který je charakteristický svým 
rotačním pohybem v jednom bodě neměnné osy částice odkloněné od osy rotace o úhel různý 
od nuly. Po odeznění excitačního radiofrekvenčního signálu se vlivem relaxačních 
mechanizmů jádra vracejí do základního stavu termodynamické rovnováhy. Současně s tímto 
návratem probíhá emise elektromagnetického vlnění na frekvenci, která je charakteristická 
pro daná jádra atomů. Jsme schopni měřit volně indukovaný signál (FID) neboli echo. Měření 
probíhá pomocí přijímací cívky. Pro měření je velmi důležité, že velikost FID/echo signálu je 
úměrná počtu rezonujících jader, které byly vybuzeny. FID signál může být také váhován 
relaxačními časy T1, T2 nebo průtokem vybuzených atomů. [1] 
 







Tabulka č.1: Rezonanční frekvence prvků při B0 = 1 T, 훾 je gyromagnetický poměr 
 
Abychom zamezili tomu, že bude vybuzen celý objem zkoumaného objektu, 
je zapotřebí použít gradientní magnetické pole. Získáme tak jednu určitou tomografickou 
rovinu, která bude vybuzena a pozičně kódována v ose z. Pouze protony, které se nacházejí 
ve vhodné pozici ve směru z gradientního pole, budou vybuzeny do vyššího energetického 
stavu. Právě tyto protony se budou vracet do termodynamické rovnováhy vlivem relaxačních 
mechanizmů. Abychom získali celé spektrum FID/echo signálu, musíme použít dalších 
gradientních polí ve směru x a y. [1] 
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3. Fyzikální popis magnetické rezonance 
Pro vysvětlení fyzikálního principu při použití magnetické rezonance je potřeba použít 
dva modely atomových jader: kvantově mechanický a makroskopický neboli Blochův model. 
3.1 Kvantový model 
Každý jádro atomu se skládá z protonů a neutronů. Protony jsou kladně nabité, 
neutrony nemají náboj. Obě částice mají stejnou hmotnost. V lékařské praxi se nejvíce 
při měření využívá vlastností protonů atomu vodíku H1, ten obsahuje jen jeden proton 
ve svém jádře. Proto je na něm vysvětlení mechanizmu MR nejjednodušší. Lidské tělo 
je složeno z více než 70 % z molekul vody H2O, které obsahují právě protony vodíku.  
3.1.1 Osamocený proton bez přítomnosti B0  
Osamocený proton je charakterizován jeho spinem neboli rotací. Dále pak 
mechanickým momentem, který popisuje míru jeho rotace kvantitativně. Pohybující se kladný 
náboj osamoceného protonu vytváří magnetické pole. Velikost je popsána magnetickým 
momentem µ: 
 , (1) 
kde γ je gyromagnetický poměr a p zastupuje spin. 
Vzájemný vztah mezi mechanický a magnetickým momentem je vyjádřen právě 
gyromagnetickým poměrem γ, který je charakteristický pro danou částici, viz tabulka č.1.  
3.1.2 Osamocený proton v přítomnosti B0 
Po vložení protonu, který vykazuje mechanický a magnetický moment, do vnějšího 
stacionárního homogenního magnetického pole B0, vzniká síla, která se snaží natočit proton 
do směru působícího pole. Proti této síle působí mechanická síla. Výsledkem je pohyb, který 
se popisuje jako precesní. Frekvence tohoto pohybu se nazývá Larmorova frekvence ω0 
a je lineárně závislá na velikosti B0. 
  (2) 
  (3) 
kde ω0...Larmorova frekvence, γ...gyromagnetický poměr, B0...velikost magnetického pole. 
3.1.3 Skupina protonů v magnetické poli B0 
Pokud vložíme skupinu protonů do prostoru bez vnějšího magnetického pole B0, jejich 
magnetické momenty se navenek nebudou projevovat. Všechny směry vektorů µ se navzájem 
odečtou. Naopak v přítomnosti magnetického pole B0 je situace jiná a začíná se projevovat 
µ  = γ  i  p
ω 0  = γ  i  B0
f0  = 
γ
2π  i  B0
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jeden výsledný směr orientace, tento vektor je vyjádřen vektorem magnetizace Mz. Vektor Mz 
nám podává informaci o celkovém množství protonů excitovaných v daném objemu. 
Magnetizace je úměrná  hustotě protonových jader. Velikost vektoru magnetizace Mz je také 
přímo úměrný velikosti použitého vnějšího magnetického pole B0 a dále nepřímo úměrná 
absolutní teplotě T podle: 
 , (4) 
kde Np je celkový počet protonů. [1] 
3.2 Makroskopický model 
Makroskopický fyzikální model neboli Blochova interpretace se opírá o vektorovou 
reprezentaci, a takto se snaží modelovat jevy vznikající v magnetické rezonanci. Pomocí 
Blochovy interpretace se dá vysvětlit vznik magnetizace Mz, tvorbu FID signálu v přijímací 
cívce a také vznik relaxačních mechanizmů soustavy. 
3.2.1 Skupina protonů v magnetickém poli B0 
Soubor precesujících protonů v magnetickém poli B0 na obou energetických hladinách 
můžeme vyjádřit jako soubor precesujicích elementárních vektorů rovnoměrně rozmístěných 
na površích dvou kuželů  v jedné ose, dotýkajících se svými vrcholy. 
Buzení radiofrekvenčním signálem vytváří magnetický vektor B1 o konstantní 
velikosti, který rotuje v rovině x, y ve stejném směru a na stejné frekvenci jako elementární 
magnetické dipólů. Bude-li radiofrekvenční signál působit dostatečně dlouhou dobu, vytvoří 
koncový bod vektoru magnetizace spirálu na kulovitém povrchu. 
3.2.2 Úhel vychýlení vektoru magnetizace 
Úhel vychýlení θ neboli úhel sklopení vektoru magnetizace od směru hlavního 
statického pole B0 lze stanovit takto: 
 , (5) 
kde τ...doba trvání RF signálu, 훾...gyromagnetická konstanta. 
Pokud použijeme pravoúhlý puls lze zjednodušit takto: 
 . (6) 
Dále můžeme říci, že homogenita B1 je závislá právě na sklápěcím uhlu θ a tvaru 
pulzu. Touto problematikou se bude práce podrobněji zabývat v jedné z dalších kapitol [1]  
 
 
Mz = M0 ⋅c ⋅
B0 − N p
T




θ = γ ⋅B1 ⋅τ
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3.3 Relaxační mechanizmy 
Pokud se zaměříme na zkoumaný objekt, můžeme pozorovat výměnu energie 
i bez přítomnosti radiofrekvenčního signálu, a to mezi protony v jádrech atomů a vnějším 
prostředím. Definujeme si stav termodynamické rovnováhy zmíněný již v kapitole 3. Tento 
stav je charakterizován dvěma základními vlastnostmi. Velikost vektoru magnetizace 
Mxy = 0 a Mz = M0 viz rovnice 4. 
Dále si charakterizujeme dva typy interakcí: spin-mřížkovou a spin-spinovou. 
Kvantitativní hodnocení se provádí pomocí relaxačních časů T1 a T2, nebo relaxačních 
rychlostí R1 = 1/T1 a R2 = 1/T2. 
3.3.1 Spin-mřížková interakce 
Každý proton vykazující spin vytváří svoje elementární magnetické pole a zároveň 
se nachází v polích ostatních spinujících protonů. Kvůli termálnímu pohybu molekul můžeme 
pozorovat tzv. magnetický šum. Pokud se zde vyskytnou lokální magnetická pole 
s Larmorovou frekvencí a vhodnou orientací, může nastat překlopení spinujících protonů 
z antiparalelní do paralelní orientace. Vzniká tak relaxace podélná (longitudinal relaxation). 
Rychlost relaxace určuje velikost relaxačního času T1. Čím větší je magnetický šum, 
tím rychlejší je tento relaxační mechanizmus, T1 je menší. Podélná relaxační časová 
konstanta T1 je tedy doba, za kterou dosáhne magnetizace 63% své maximální hodnoty. 
Významnou vlastností T1 relaxace je její závislost na velikosti Larmorovy frekvenci 
respektive B0. 
 
Obr. č.1: Průběh návratu vektoru magnetizace Mz po aplikaci pravoúhlého RF puls [1] 
Matematicky je možné návrat vyjádřit rovnicemi: 
  (7) 
 . (8) 
M0 −Mz = M0 ⋅e
− tT1
Mz = M0 (1− e
− tT1 )
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3.3.2 Spin-spinová interakce 
Když aplikujeme pravoúhlý radiofrekvenční puls dojde k postupné ztrátě fázové 
koherence elementárních dipólů. Tato ztráta vzniká hlavně kvůli nehomogennímu vnějšímu 
magnetickému poli B0 a B1. Relaxace způsobená tímto mechanismem se nazývá příčná 
(transverse relaxation). Kvantitativně ji můžeme zhodnotit pomocí relaxačního času T2.  
 
Obr. č. 2: Relaxační závislost T2 [1] 
Abychom mohli ohodnotit současné působení vnějších i vnitřních nehomogenit 
zavedeme tzv. efektivní relaxační dobu T2*. Použijeme-li přídavných gradientních 
magnetických polí ke kódování poziční informace je T2* redukována na hodnotu efektivní 
relaxační doby T2**: 
 , (9) 
 
kde G...gradient pole [G/cm], R...průměr objektu [cm]. 
 
Je důležité poznamenat, že jakákoliv vlastnost, která ovlivňuje T1 relaxaci bude 
ovlivňovat také T2 relaxaci, ale T2 relaxace se může projevit samostatně. Číselně je vždy T1 
asi 5x až 10x delší než T2. [1] 
 
Tkáň T1 (0,5T) [ms] T1 (1,5T) [ms] T2 [ms] 
tuk 210 260 80 
játra 350 500 40 
sval 550 870 45 
bílá hmota mozková 500 780 90 
šedá hmota mozková 650 900 100 
mozko-míšní mok 1800 2400 160 





t2* + γ ⋅G ⋅R
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4. Akviziční sekvence na MOÚ 
V této práci se budeme podrobněji zabývat pouze akvizičními metodami, které jsou 
určené pro perfusní zobrazování založené na dynamickém MR zobrazování s T1 váhováním 
a použitím kontrastní látky.  
Praktická část práce se bude odehrávat na pracovišti v Masarykově onkologickém 
ústavu (MOÚ) na celotělovém přístroji MAGNETOM AVANTO od firmy Siemens 
s intenzitou magnetického pole 1,5 T.  
 
Na pracovišti MOÚ je možné provádět měření pomocí těchto akvizičních sekvencí: 
• Spinové echo (SE) 
• Turbo spinové echo (TSE) 
• Sekvence HASTE 
• Gradientní echa (GRE, FISP, PSIF, CISS, MEDIC, FLASH, TurboFLASH) 
• Single-Shot EPI 
Dále můžeme uvažovat 2D a 3D sekvence. Ne vždy je kvůli velmi dlouhému času 
vyšetření možné použít 3D sekvenci, například 3D Spin echo sekvence se v praxi na MOÚ 
nepoužívá. 
Další důležitým hlediskem akviziční metody je tzv. preparační technika 
(Magnetization Preparation). Tato technika se aplikuje ještě před samotným excitačním 
pulzem. Můžeme použít metodu Inversion Recovery (IR) nebo metodu Saturation recovery 
(SR). 
4.1 Preparační techniky 
Tento postup v sobě zahrnuje uložení požadovaného kontrastu jako longitudinální 
magnetizace skrze využití různých excitačních pulzů a akvizičních postupů. Pokud bychom 
neaplikovali žádný další RF pulz velikost získaného kontrastu bude klesat společně s T1.  
Metoda Inversion recovery je realizována aplikací 180° před samotným RF pulzem, 
tím se převrátí vektor magnetizace do opačného směru. Poté následuje doba TI (Time 
of inversion), po jejímž uplynutí se aplikuje 90° pulz, díky čemuž můžeme získat signál 
z transverzální roviny.  
Pokud vhodně zvolíme TI, můžeme docílit potlačení signálu určité tkáně, protože 
se budeme právě nacházet v tzv null point při návratu magnetizace do termodynamické 
rovnováhy.  [4] 
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4.2 Spinové echo 
Sekvence spinového echa v sobě zahrnuje 90° excitační pulz na počátku sekvence, 
poté je aplikován tzv. refokusační pulzu se sklápěcím úhlem 180°. Na obr. č. 3 je patrné, 
že doba po které se v přijímací cívce indukuje echo signál TE je rovna dvojnásobku intervalu 
mezi aplikací prvního a refokusačního pulzu. TR je čas opakování sady pulzů. 
 
Obr. č. 3: 2D Spin echo [6] 
Spinové echo je sekvence, díky které můžeme získat obraz vážený T1, T2 i hustotou 
protonových jader. Pokud se zadají parametry TR a TE krátké získáme T1 vážený obraz. Tím 
získáme lepší poměr signálu k šumu než u T2 váženého obrazu, kdy je TR i TE dlouhé. Může 
se také projevit více pohybových artefaktů a artefaktů způsobených prouděním tekutin. Pokud 
zvolíme TR dlouhé a TE krátké, získáme obraz vážený hustotou protonových jader 
v měřeném objemu. Vliv T1 je potlačen právě dlouhým TR, T2 je potlačeno právě krátkým 
TE. [3] 
Obraz vážený TR [ms] TE [ms] 
T1 450 15 
T2 1500 80 
hustotou protonových jader 2500 15 
Tabulka č. 3: Zadání TR a TE při vyšetření mozku a získání příslušně vážených obrazů [3] 
 19 
4.2.1 Sekvence Turbo Spin Echo (RARE) 
Metoda Turbo Spin Echa je určena ke snížení času potřebného k získání obrazu. 
Kontrast i kvalita získaných obrazů je srovnatelná s konvenčním SE. Obraz který získáme 
může být opět vážený T1, T2 i hustotou protonových jader.  Oproti SE technice je aplikováno 
více než jeden refokusační 180° pulz po prvotním pravoúhlém pulzu. Tím získáme příslušný 
počet echo signálů, které musí být fázově kódovány pomocí fázovacího gradientu. Každé 
echo má svoji vlastní k-rovinu, v každém časovém intervalu echa je naplněn jeden řádek 
k roviny. K sejmutí dat potřebných pro naplnění celé k-roviny musíme sekvenci opakovat 
s různými stupni fázového kódování. T1 váhovaného obrazu dosáhneme při zvolení krátké 
doby TR. Například když proběhne pět 180° RF pulzů a tím se zaplní pět řádku k prostoru, to 
vše během doby TR. Používá se tzv. turbo faktor, který zde činí právě pět. 
Je potřeba poznamenat, že každý řádek k roviny není získán ve stejném časovém 
okamžiku po použití pravoúhlého pulzu. To znamená, že má každý řádek jinou hodnotu TE 
a tedy, že se nedá získaný obraz označit za celek získaný se zadaným TE. Lepší je uvádět 
efektivní hodnotu TE (TEeff), která vyjadřuje svojí hodnotou dominantní příspěvek, který 
ovlivňuje kontrast  získaného obrazu. Hodnotou se TEeff nejvíce blíží k hodnotě TE, při které 
se získá první echo signál. [5] 
Bez odvozování zde můžeme uvést rovnici (10) pro výpočet intenzity signálu SE. 
! = !! sin!! !"#! !!! (!! !"#!!!! !! !"!!"!!! !!"#!!!!!"!!!!!"#!! !"#!!!!!"!!  (10) 
kde S je intenzita signálu, M0 magnetization equlibrium, θ je sklápěcí úhel, TR repetiční čas, 
TE čas echa, T1 relaxační doba. 
Pokud je T1<<(TR-TE/2), tak bude signál S maximální při použití θ1 = 90 a θ2 = 180. 
Jiné hodnoty sklápěcích úhlů mohou být použity zároveň se zkrácením TR a tím zvýšit 
intenzitu získaného signálu nebo maximalizovat kontrast mezi dvěma danými druhy tkáně. 
[6] 
4.2.2 Sekvence HASTE 
Pro získání T2 váhovaného obrazu s vysokým rozlišením se používá sekvence HASTE 
(Half-Fourier Acquisition Single-Shot TurboSE). Čas měření jednoho snímku je například 1 s. 
Po jednom excitačním pulzu jsou získány všechny informace o snímaném objemu. Sekvence 
využívá longitudinální složky magnetizace plně relaxovaného spinového systému. Všechna 
echa jsou generována 180° pulzem. První echo je kódováno malým fázovacím gradientem. 
Velikost gradientu je poté skokově snižována po každém přijímaném echu až k nejvyšší 
záporné amplitudě. To znamená, že je získáno jen o něco málo než polovina surových dat v k-
 prostoru. Výsledný obraz se poté získá poloviční Fourierovou transformací. Tímto postupem 
můžeme měřit i tkáně s velmi krátkým T2 časem díky velmi nízkým hodnotám TE (100 ms). 
Metoda také není tak náchylná k pohybovým artefaktům.[3] 
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4.3 Gradientní echo 
Sekvence gradientních ech mají několik důležitých výhod oproti sekvencím spinovým. 
Čas vyšetření se může zkrátit, zlepšuje se poměr signálu k šumu, 3D sekvence jsou 
dostupnější, vykazují lepší výsledné T1 i T2* vážené obrazy. Naopak gradientní echa jsou 
více citlivé na nehomogenity pole B0. Základní schéma sekvence gradientního echa, viz. 
obr. č. 4, obsahuje RF pulz se sklápěcím úhlem θ, průběh gradientního pole „Slice 
selection“ pro výběr řezu, fázovací gradient Phase encoding, samotný snímaný signál FID/ 
měřené echo, které získáme po uplynutí doby TE. 
 
.  
Obr. č. 4: Schéma sekvence gradientního echa [5] 
4.3.1 Sekvence FISP 
U sekvence FISP se zbývající transverzální složka magnetizace nepotlačí kvůli 
dalšímu radiofrekvenčnímu pulzu, u transverzální i longitudinální magnetizace se podílejí 
na výsledném signálu. Velikost longitudinální složky magnetizace je závislá na čase T1 
a velikost transverzální složky magnetizace je závislá na čase T2*. Kontrast ve výsledném 
obraze je poté určován oběma časy a je silně závislý na době TR.[3] 
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4.3.2 Sekvence trueFISP 
Lepší výsledný obraz můžeme získat pomocí sekvence trueFISP, obrazy jí získané 
jsou váhované T1 i T2. Pokud zvolíme krátké TR i TE, obraz bude více váhován T2. Metoda 
se využívá hlavně pro pacienty neschopné spolupráce, klaustrofobické pacienty, pacienty 
s traumatem či děti. Akviziční čas je zde totiž snížen ku prospěchu pacienta. Sekvence 
trueFISP je citlivá k nehomogenitám magnetického pole, proto volíme co nejkratší TR.[3] 
4.3.3 Sekvence PSIF 
Sekvenci PSIF můžeme popsat jako sekvenci FISP v opačném pořadí vzhledem k času. 
Akviziční čas je stále krátký a získané obrazy jsou vážené T2.[3] 
4.3.4 Sekvence CISS  
U sekvence CISS se využívá akvizice použitím různých proměnných excitačních 
pulzů, tyto pulzu jsou kombinovány a umožňují získat výsledný obraz bez artefaktů. 
Typickými aplikacemi v praxi jsou vyšetření vnitřního ucha a mozku. Je možné zobrazovat 
také ve 3D, tyto T2 vážené obrazy mají prostorové rozlišení menší než 1 mm.[3] 
4.3.4 Sekvence MEDIC 
 Tato gradientní metoda se vyznačuje zavedením kompenzace toku. Můžeme získat 
T2* vážený obraz s vysokým poměrem SNR. Praktické využití je ve snímání páteře, zvláště 
krčního a hrudního oddílu, dále pak kloubních pouzder, hlavně kolene a ramene. Pokud 
bychom kombinovali pouze jedno echo, sekvence se chová jako FLASH s kompenzací toku. 
[3] 
4.3.5 Sekvence FLASH 
Za touto zkratkou se skrývá anglické sousloví Fast low angle shot, tedy rychlá 
sekvence s použitím relativně malých sklápěcích úhlů. Obrazy získané sekvencí FLASH jsou 
vážené T1 nebo T2* podle zvolených parametrů měření. Po uplynutí každé doby TR 
se aplikuje spoiling gradientu neboli spoiler, který potlačí transverzální složku magnetizace. 
Při zvolení krátkého TR i TE a středního až velkého sklápěcího úhlu dojde k potlačení 
relaxace T2* a získáme T1 vážený obraz. Pokud zvolíme dlouhé TR a relativně delší TE, ale 
velmi malý sklápěcí úhel, získáme T2* vážený obraz. Dlouhé a relativně dlouhé doby jsou 
v porovnání s dobami při spinových sekvencích krátké. Při porovnání T2* váženého obrazu 
ze sekvence FLASH a z T2 váženého spinového echa, můžeme pozorovat zlepšení poměru 
SNR a také snížení artefaktů způsobených tokem například v míšním kanálu.  
Díky krátké době akvizice se používá sekvence také pro 3D měření. Při 2D sekvenci 
se vybudí pouze jedna vrstva, ale při 3D měření je celý zkoumaný objem vybuzen a musí být 
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zapojen také další fázovací gradient pro kódování obrazové roviny. Získaná data jsou poté 
rekonstruována do obrazu s vysokým prostorovým rozlišením, který se dá ve vhodném 
softwaru prezentovat ze všech prostorových úhlech. Díky dvěma směrům fázového kódování 
se čas měření pohybuje v řádech minut. 
Rovnice pro výpočet intenzity získaného signálu můžeme zapsat takto: 
 
 ! = !! sin! !!!!!"!! !!!!!!∗!!!"#!!!!"!!  (11) 
kde vystupují M0 jako mangetization equlibirum, sklápěcí úhel θ, repetiční doba TR, 
relaxační doba T1 a T2* a čas echa TE. [3] 
  
4.3.6 Sekvence TurboFLASH 
Sekvence TurboFLASH se ve zjednodušeném popisu podobá FLASH s velmi nízkými 
parametry TR. Transversální ani longitudinální složka magnetizace se tedy nestačí zcela 
navrátit do termodynamické rovnováhy. Před vlastním experimentálním pulzem s nízkým 
sklápěcím úhlem θ < 10°, se ve fázi nazvané magnetization preparation viz. kapitola 4.1,  
aplikuje 180° pulz (IR) nebo 90° pulz (SR). Hodnota TR se volí obvykle 10 ms nebo méně 
protože většina tkání má dobu T2* relaxace menší než 20 ms v magnetickém poli o intenzitě 
1,5 T.  
Doba, která uplyne po aplikaci přípravného 180° pulzu a akvizicí středního řádku v k-
prostoru, se nazývá TI. 
Výsledné T1 vážené obrazy mají vysoký kontrast , který je ovlivněn právě zvoleným 
TI.  
Bez delšího odvozování můžeme úvést rovnici pro výpočet intenzity signálu při 
použití sekvence SR (Saturation Recovery) TurboFLASH: 
 
 ! = !! sin θ !!!! !!!! ! !!!"#!!! !!!!!!!"#!     (12) 
kde vystupují M0 jako mangetization equlibirum, sklápěcí úhel θ, repetiční doba TR, 
relaxační doba T1 a čas inverze TI. [3] 
 
4.4 Sekvence EPI 
Další velmi rychlou metodou je akvizice pomocí sekvence EPI, při které je celý k-
prostor navzorkován pomocí rychlých změn čtecího gradientu. Sekvence EPI je velmi citlivá 
k nehomogenitám magnetického pole, proto je potřeba mít stabilní homogenní vnější 
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magnetické pole B0 a gradientní cívky, které jsou schopné přepínat velké gradienty s rychlou 
frekvencí. K získání T1 váženého obrazu je vhodné použít metodu IR, aplikuje se tedy 180° 
pulz a snímaná echa se získají po aplikaci jediného radiofrekvenčního excitačního pulzu.  
Na systém a použitý hardware jsou kladeny vysoké nároky v podobě požadavků 
na kvalitní gradientní pole. Analogově-digitální převodníky musí zvládnout velmi vysoké 
frekvence. Je také potřeba vyšší paměťové kapacity.  
Nevýhodou jsou vznikající artefakty, jejichž množství se musí kontrolovat 
příslušnými presaturačními technikami. Akustický ruch vznikající rychlými pohyby cívek 
se musí mechanickými pomůckami tlumit.  
Aplikace EPI spočívá v zahrnutí do experimentů, zkoumajících funkční perfuzní 




5. Korekce nehomogenit pole B1 
Při zobrazování in vivo pomocí magnetické rezonance v silnějších polích (> 3T) je 
potřeba zvážit homogenitu aktivního magnetického pole B1. Zvláště důležité je vzít v úvahu 
tyto nehomogenity při použití  povrchových cívek pro přenos radiofrekvenčních signálů. 
Neuniformita ve velikosti magnetického pole B1 vede k nestejnoměrnému chování 
jednotlivých spinů zkoumaných látek. Toto vede k prostorovému rozptylu signálu v obraze a 
samotného kontrastu. Vzniklé obtíže při vyhodnocování takovýchto obrazů v lékařské praxi 
nejsou zanedbatelné a kvantifikace oblastí zájmu (ROI) je téměř nemožná. Vnitřní 
magnetické pole B1 je ovlivňováno několika faktory: vzdáleností od RF cívky, dielektrické 
konstanty tkáně, vlnové délce použitého radiofrekvenčního pulzu. Jako opodstatnění 
důležitosti této problematiky je možné uvést práci autorů S. Saekho a F. Boada [7], kteří 
předpokládali a poté ověřili 30-50 % nehomogenitu v magnetickém poli B1. 
Existuje několik metod k získání tzv. B1-map: metoda založená na měření postupně se 
zvyšujícím sklápěcím úhlem [8], měření pomocí stimulovaných ech [9] nebo poměrů signálu 
[10],[11]. 
5.1 Metoda dvojnásobného sklápěcího úhlu DAM 
Tato metoda původním názvem Double Angle Method (DAM) umožnuje vypočítat 
mapu sklápěcího úhlu alfa, pomocí které nepřímo změříme velikost magnetického pole B1. 
Nejprve tedy potřebujeme získat dva různé obrazy I1 a I2. První z nich se sklápěcím úhlem alfa 
a druhý se dvojnásobným sklápěcím úhlem. Všechny ostatní parametry měření, které 
ovlivňují získaný signál zůstávají konstantní u obou měření. Pro každý voxel můžeme popsat 
poměr velikostí intenzity obrazů takto:  
   (13) 
kde r zastupuje prostorovou souřadnici, α1(r) a α2(r) jsou velikosti úhlů, které se mění spolu s 
prostorově proměnným polem B1. Pokud zanedbáme efekt T1 a T2 relaxačního času, můžeme 
vyjádřit skutečný sklápěcí úhel jako funkci prostorové souřadnice takto:  
  (14) 
 Obvykle se používá delšího repetičního času TR (TR >= 5 T1). Aby se zajistilo, že 
výsledné obrazy nebudou váhované relaxačním časem T1. [12] 
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Po každé, když získáme data je potřeba vynulovat magnetizaci Mz, proto použijeme 
RESET sekvenci ,viz obrázek č. 5, která uvede spiny všech atomů do stejného stavu ať už byl 
použit sklápěcí úhel α1 nebo α2. V úvahu můžeme vzít dva typy radiofrekvenčních pulzů: 
composite pulse train a BIR4 pulz (adiabatický). 
 
Obr. č. 5: Sekvence metodou DAM, zobrazovací sekvence a RESET sekvence [13] 
5.1.1 Upravená metoda dvojnásobného sklápěcího úhlu CDAM 
Upravená metoda DAM se snaží předejít problému při měření in vivo, díky vysokému 
TR se stává doba akvizice příliš dlouhou. Proto se aplikuje speciální kompenzační pulz δ1,2, 
viz obr. č. 6. Tento pulz záručí přibližně stejnou velikost podélné složky magnetizace Mz(x) 
na začátku doby T1 pro různé velikosti sklápěcího úhlu excitačního pulzu.   
 
Obr. č. 6: Schéma pulzní sekvence pro metodu CDAM. Časy Ta (= TE/2) i Tb by měly být co 
nejkratší. [11] 
Gradient frekvenčního kódování i gradient pro výběr řezu kompenzačního pulzu jsou 
využity k rozfázování příčné složky magnetizace před vlastním kompenzačním pulzem. 
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Výpočet mapy sklápěcího úhlu α1(r), může být opět proveden pomocí rovnice (2). 
Normalizované hodnoty B1(x) mohou být vypočteny pomocí podílu mapy distribuce α1(r) a 
nominální hodnoty zadané při akvizici α1nom. 
5.2 Metoda jediného skenu využívající speciálních pulzů 
Můžeme také využít speciálně vytvořený sekvence, které získají dva signály 
charakteristické různou závislostí na sklápěcím úhlu. [9]  
Základní výhodou této metody je absence špatné registrace dat mezi jednotlivými 
obrazy při měření in vivo. Jednou z používaných metod je využití SE sekvence se třemi 
různými pulzy o sklápěcích úhlech: α-2α-α, viz obrázek č. 7. Poměr takto získaných signálů 
závisí na skutečném sklápěcím úhlu přes cos(α). 
 
Obr. č. 7: Schéma sekvence se třemi různými pulzy. [9] 
Výpočet sklápěcího úhlu α můžeme provést pomocí: 
  (15) 
Na obrázku č. 8. jsou patrné signály SE a STE, jejichž intenzity použijeme ve vztahu 15.  
5.3 Ostatní metody 
Další metoda zahrnuje dvoupulzovou sekvenci se stejnými pulzu, které generují dva 
signály FID v rychlé posloupnosti za sebou.  
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Obr. č. 8: Pulzní sekvence pro B1 mapping. Interval mezi dvěma excitačními pulzi se stejným 
sklápěcím úhlem je co nejmenší, aby se minimalizoval efekt relaxace T1. [14] 
 Jiný postup uvažuje použití rychlých akvizičních sekvencí, například rychlého 
spinového echa (FSE) [15],[16], nebo sekvencí EPI (Echo planar imaging) [17]. 
 Výsledky experimentální části prováděné na MOÚ mohou být porovnány 




Hlavní náplň této práce spočívá v nalezení nejvhodnější 2D a 3D sekvence nebo 
sekvencí pro dynamické zobrazování zesílené podanou kontrastní látkou. Podaná kontrastní 
látka prochází krevním řečištěm pacienta a podává informaci o prokrvení dané tkáně, čímž 
může odhalit nefyziologické a patologické stavy tkání vyšetřovaného pacienta. DCE-MRI se 
využívá v klinické praxi často k diagnostice nádorových onemocnění a ke zhodnocení 
účinnosti jejich léčby. V našem případě budeme pracovat pouze v experimentální rovině. 
Samotné měření se skládá ze získání obrazů před podáním kontrastu a poté pozorování 
zvýšení nebo snížení velikosti signálu po podání kontrastní látky. Data, která se získají se 
musí dále zpracovat a je možné získat další parametry důležité pro fyziologii lidského těla. 
Jednou z nesporných výhod DCE-MRI je možnost rozlišit maligní od benigních tumorů. 
Maligní neboli zhoubná tkáň je aktivnější a proto se sytí kontrastem více a rychleji nežli 
benigní. 
Pro správně zvolenou měřicí sekvenci jsou důležité některé parametry: rychlost 
akvizice jednoho snímku (maximálně do 5 s), tedy vysoké časové rozlišení, vysoké 
prostorové rozlišení, citlivost k artefaktům a citlivost k nehomogenitě magnetického pole.  
Po samotném měření můžeme vykreslit křivku závislosti intenzity signálu na 
koncentraci pro statické fantomy a závislost intenzity signálu na čase pro dynamický fantom. 
Tato křivka obsahuje tři fáze: nárůst, nejvyšší zesílení a vymývání. [2]  
6.1 Kontrastní látky  
Kontrastní látky se používají v zobrazování MR z důvodů zkrácení relaxačních časů 
T1 a T2*. Vybraná látka nesmí být v daném množství toxická pro tělo pacienta. Obvykle se 
podává v koncentraci 0,1 - 0,2 mmol / kg podle hmotnosti pacienta. Pokud bychom měřili 
samotnou kontrastní látku, nezískáme žádnou další informaci. Avšak díky tomu, že látka 
ovlivňuje protony vodíku, sníží jejich relaxační čas T1 v místě s vyšší koncentrací, tím se 
zesílí snímaný signál a my získáme světlejší T1 vážený obraz. Abychom detekovali nějakou 
změnu ve výsledném obraze, musí být podáno takové množství látky, které zvýší relaxační 
rychlost o 10 - 20 %.  
Obecně můžeme kontrastní látky dělit podle typu reakce s organismem na neselektivní, 
částečně selektivní, cílené a aktivované. Nejpoužívanějšími kontrastními látkami v praxi jsou 
komplexy chelátu gadolinia nebo chelátu manganu. Pro účely této práce byly použity dvě 
komerční kontrastní látky na bázi gadolinia (Gadovist a Multihance) a proto se jim budeme 
blíže věnovat. [19] 
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6.1.1 Gadolinium 
Gadolinium je samo o sobě paramagnetická látka, to znamená, že vykazuje 
permanentní magnetický moment. Jako kontrastní látka se podává ve formě netoxického 
chelátu Gadolinia. Vykazuje zvýšení signálu u T1 vážených obrazů. Označení těchto látek je 
Gd-DTPA, Gd-DTPA-BMA, Gd-DTPA-BMEA nebo Gd-HP-DO3A. Tyto kontrastní látky 
patří mezi nespecifické, mají malé molekuly, do 500 Daltonů. Neprostupují dovnitř buněk, 
zdravá hemoencefalická bariéra je pro ně také nepropustná, všechny látky na bázi Gadolinia 
jsou tedy podávány přímo do krevního řečiště pacienta, intravenózně. Z farmakokinetického 
hlediska se chovají podobně jako kontrastní látky na bázi jódu používané při vyšetření 
Roentgenovými paprsky. [19] 
Z těla pacienta bývá kontrastní látka vylučována ledvinami a není zpět resorbována. 
6.1.2 Mangan 
Také mangan je z fyzikálního hlediska paramagnetickou látkou. Z 
elektrofyziologického hlediska se kationt Mn2+ dostává do buňky pomocí sodno-vápenatých 
membránových kanálů.  Podle množství aktivity buněk (aktivity membránových kanálů) se 
dostává kation manganu do intracelulárního prostoru dané buňky. Problematické jsou 
kontrastní látky z hlediska poměru signálu k šumu. Abychom dosáhli dobrého poměru, musí 
být koncentrace podané látky relativně vysoká (až 250 mg / kg), avšak samotný kationt je pro 
lidský organismus toxicky. Jak už bylo zmíněno, vstupuje do Na-Ca kanálů a tím může 
vytěsňovat kationty Ca2+. Kationty vápníku jsou však velmi důležité pro správnou funkci 
svalové hmoty, jejich aktivity a správné kontrakce.  
Z těchto i dalších důvodů se kontrastní látky na bázi manganu stále používají převážně 
k experimentálním účelům. Pro experimenty byly vyvinuty formy volných manganových 
iontů, sloučeniny chloridu manganatého, komplexy manganofodipir trisodium a mnohé další.  
Z těla pacienta se kontrastní látka na bázi manganu vylučuje komplikovanějšími 
procesy, protože se zabudovává do intracelulárního prostoru na rozdíl od gadoliniových látek. 
Celý proces je prováděn v několika fázích, časově posunutých. Téměř celkové množství 
manganu je z těla vyloučeno do 30 minut.[19] 
6.2. T1 Kontrast  
MRI je schopné zobrazovat snímky s různým druhem kontrastu. Snímky mohou být 
váhované hustotou protonových jader (spinová hustota), relaxační dobou T1, relaxační dobou 
T2. Kontrast ovlivňují také toky tekutin, aplikované preparačních metody (saturation recovery, 
Inversion Recovery) a nebo podání kontrastní látky.  
Výsledný kontrast obrazu je ve většině případů dán kombinací různých parametrů, 
které mají vliv na získanou intenzitu signálu. 
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Kontrast, tedy rozdíl jasu, dvou látek v obraze je dán rozdílem jejich signálu, tento 
rozdíl se dá určit pomocí Blochovy rovnice takto: !!" = !! !" − !! !" = !!! 1− !! !"!!! !! !"!∗!! − !!! 1− !! !"!!! !! !"!∗!!, (16) 
kde CAB je kontrast snímku, SA je intenzita snímku, ρ je hustota jader, TE je čas echa, TA1 je 
podélná relaxační časová konstanta. 
Pokud chceme získat T1 vážený obraz co nejoptimálnější je vhodné zvolit co nejkratší 
hodnotu TE a TR v řádech T1 přítomných látek.  
Měření relaxačních časů se často využívá k charakteristice tkáně a také k rozeznání 
zdravé tkáně od patologické. Kvantitativní analýza se stále více dostává do popředí, neboť 
získané výsledky jsou velmi blízké reálným biochemickým a histologickým vyšetřením. 
Měření T1 s využitím magnetické rezonance můžeme rozdělit do dvou skupin: využití 
preparačních metod (saturation recovery) a techniky proměnného syceni (variable saturation 
techniques). První skupina zahrnuje přípravný saturační pulz, který sám o sobě zajistí T1 
vážený obraz. Získaný signál je pak závislý na různém zpoždění času akvizice o čas inverze 
TI. Tímto způsobem lze získat velmi přesný odhad hodnot relaxační doby T1, ale doba 
akvizice je tím značně prodloužena. TI musí být menší než TR, je však důležité, aby rozsah 
intervalu TI zahrnul i předpokládané hodnoty T1. Proto se používají rychlé sekvence jako je 
FLASH, TurboFLASH nebo EPI. Při těchto rychlých sekvencích se značně zkracuje doba 
akvizice ale mohou se objevit nejrůznější druhy artefaktů.  
Pro stanovování hodnot relaxační doby T1 pomocí rychlých sekvencí se dá využít 
soubor snímků s konstantním repetičním časem TR a s proměnným sklápěcím úhlem θ. Je 
velmi podstatné správně vybrat hodnoty použitých sklápěcích úhlů. Intenzita signálu je pak 
závislá na hodnotě zvoleného sklápěcího úhlu. 
Převrácená hodnota relaxační doby T1 se nazývá relaxační rychlost a značí se R1.  
 !! ! = !!! ! = !!!" + !!! = !!" + !!! (17) 
kde α1 je konstanta podélné relaxivity, jednotky jsou [l / mmol * s] a je charakteristická pro 
dané složení kontrastní látky. T10 zastupuje hodnotu relaxačního času T1 pro vodu, tedy 3 s.  
Vztah mezi koncentrací kontrastní látky a relativním zvýšením intenzity signálu může 
být odvozen z Blochových rovnic pro každou ze zobrazovacích sekvencí. Ukázky těchto 
rovnic byly uvedeny v kapitole 4. [20] 
Lineární závislost intenzity signálu a koncentraci kontrastní látky platí jen pro 
ohraničený rozsah koncentrací, proto v praktické části budou uvedeny například citlivosti pro 
nižší koncentrace a vyšší použité koncentrace. [21] 
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6.3 SNR Poměr signálu k šumu  
Kvalita výsledných obrazů se dá hodnotit z hlediska poměru signálu k šumu (Signal-
to-noise Ratio). Čím vyšší je jeho hodnota, tím menší šum můžeme v obraze pozorovat. A tím 
lépe se dají rozeznat rozdíly v oblastech zájmu.  
Pro určení poměru signálu k šumu je potřeba si určit dvě oblasti zájmu: jedna uvnitř 
zkoumaného objektu, druhou zahrnující pozadí (oblast bez měřeného objektu). Je lepší počítat 
s relativně většími oblastmi, abychom minimalizoval efekt jednotlivých pixelů, které mohou 
obsahovat extrémně vysoké nebo nízké hodnoty intenzity signálu.  
Záleží tedy na rozptylu signálu mimo zkoumaný objekt. Dále se porovnává průměrnou 
hodnotu intenzity signálu v oblasti zájmu vyšetřované části a právě směrodatná odchylka 
šumu, která vyjadřuje rozptyl. Pro výpočet samotného poměru signálu k šumu můžeme použít 
následující rovnici: 
 !푁푅 = !,!!" 푝푟푢푚푒푟푆퐼퐺푁퐴퐿푈!푃푂푍퐴퐷퐼   (18) 
Tyto hodnoty nezískáváme z původních surových dat v k-prostoru, kde jsou jak záporné tak 
kladné hodnoty šumu. Protože provedeme Fourierovu transformaci z k-prostoru a zobrazíme 
si jen absolutní hodnoty. Je nutné zahrnout také faktor měřítka 0,665, abychom se nedopustili 
nadhodnocení velikosti šumu.  
Existuje několik faktorů, které vedou ke zlepšení SNR. Jednou z možností je zvýšit 
velikost měřeného signálu a nebo zvýšit citlivost celého systému magnetické rezonance.  
Zvýšení velikosti signálu můžeme dosáhnout čtyřmi různými přístupy. První možností 
je zvýšit velikost magnetického pole B0, to znamená použít „silnější“ magnetickou rezonanci. 
Druhá možnost je zahrnout do měření více voxelů, tedy prostorových pixelů a tím získat v 
měřeném objemu více spinujících protonů. Třetí možností je vhodná úprava parametrů měření, 
o kterých víme, že pozmění SNR. Například zvýšení TR, snížení TE a nastavení sklápěcího 
úhlu na hodnotu Ernstova úhlu zvýší úroveň měřeného signálu a tím zvýší SNR. Poslední 
možností je průměrování jednotlivých pixelů při měření téže scény se stejnými parametry. 
Šum je náhodná veličina, která není průměrováním zvýrazňována.  
Všechny tyto postupy mají však svoje negativa: například pokud zvýšíme velikost 
voxelu, snižuje se prostorové rozlišení, pokud průměrujeme, potřebujeme více času na 
akvizici. [5] 
6.4 Farmakokinetické modely 
K vyhodnocování dynamického měření s použitím kontrastní látky můžeme použít 
kvalitativní popis. Přesnost tohoto popisu však silně závisí na zkušenostech a subjektivním 
názoru hodnotící osoby.  
Mnohem náročnější a také přesnější jsou metody, při níž se používá tzv. 
farmakokinetických modelů založených na kvantitativních parametrech. Získání, vypočítané 
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parametry nám mohou poskytnout informace srovnatelné s patologickými nebo 
fyziologickými údaji měřené tkáně.[22] 
Při analýze dynamického měření získáme křivku závislosti koncentrace kontrastní 
látky na čase ve zvolené oblasti zájmu. Tato křivka může být za ideálních podmínek 
stanovených povahou experimentu zpracována pomocí matematického aparátu tzv. 
dvoukompartmentových farmakokinetických modelů, jako jsou například Toftsův, Larssonův 
nebo Brixův.  
U těchto modelů je důležité si definovat tzv AIF - arteriální vstupní funkci (Arterial 
Input Function) jako závislost koncentrace kontrastní vstupující do zkoumané tkáně na čase. 
Toftsův model uměle pracuje se souborem naměřených dat a určuje AIF podle nich. 
Model Larsson je vylepšený o přímé hodnocení AIF pomocí DCE-MRI z některé arterie. 
V praxi je velmi složité najít a změřit tu nejvhodnější arterii. Ideálně by se jednalo o artérii, 
která například ústí do sledované patologické tkáně. Model Brixův je založený na podání 
kontrastní látky pomocí infuze, které se v praxi příliš nepoužívá. Pokud však použijeme 
zpřesněný Brixův model, můžeme získat velmi podobné výsledky jako Toftsova metoda. 
Pracujeme totiž s injekčním podáním kontrastní látky. Každý farmakokinetický model je 
nutné používat s vědomím jeho nedostatků a hranic. [23] 
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7. Simulace procesu akvizice 
Cílem této diplomové práce je nalézt co nejlepší akviziční metodu snímání T1 
vážených obrazů. K získání parametrů měření je možné použít jak simulaci, tedy teoretických 
výpočtů jako bude dále ukázáno v této kapitole, nebo vycházet z konkrétních naměřených dat 
jak bude uvedeno v experimentální části práce. 
Pří zobrazování intenzity signálu v dvojrozměrném grafu je pro nás rozhodující 
maximalizace této funkce. Tedy hledáme maximum, které nám zároveň může zaručit nejlepší 
poměr signálu k šumu v obraze. Dalším hlediskem je citlivost vybrané měřicí sekvence. 
V našem případě je důležité aby byla sekvence vysoce citlivá k relaxační době T1 a naopak 
aby byla co nejméně ovlivňována relaxační dobou T2.  
 
Obr. č. 9: Grafické rozhraní, zobrazení x,y grafu. 
7.1 Grafické rozhraní 
Jednou ze součástí této práce byla tvorba grafického uživatelského prostředí 
v programu MATLAB, které slouží k interaktivnímu zobrazení intenzity signálu MR. 
Grafické prostředí bylo vytvořeno pomocí tzv. GUIDE (Graphical User Interface 
Development Environment), což je jakýsi automatický generátor GUI. Po jeho spuštění je 
uživatel veden interaktivním způsobem a vybírá grafické objekty, myší je umísťuje 
na pracovní plochu  a zadává jejich parametry. Jde o řešení univerzální a časově nenáročné. 
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Průvodce tvorbou GUI (GUIDE) je grafické interaktivní vývojové prostředí, 
obsahující všechny grafické objekty typu uicontrol, kterými je možno ovládat běh aplikace. 
Generuje automaticky základní zdrojový kód pro ovládání. Vzhled vytvořeného GUI ukládá 
GUIDE do souboru *.fig a jeho zdrojový kód do souboru *.m. 
Průvodce má podobu standardního okna s řadou rozbalovacích menu, ze kterých jsou 
přístupné možnosti a nastavení, a pruh ikon, které zastupují některé důležité a často používané 
příkazy. Pracovní plochu tvoří čtyřúhelníková pravoúhlá síť - Layout Area, umožňující hrubě 
vizuálně určovat souřadnice jednotlivých objektů umísťováním na plochu. 
Důležitým prvkem je tzv. Property Inspector, který dovoluje nastavit všechny 
parametry daného objektu a tím ovlivnit jeho chování. Realizace zadání byla provedena 
pomocí prvků: Axes, PushButton, CheckBox, EditText, StaticText a PopupMenu. [24] [25] 
7.1.1 Axes 
Prvek axes umožňuje zobrazit a editovat grafy. Představuje soubor funkcí s nízkou 
úrovní, pomocí kterých lze zobrazovat a upravovat grafy. Např. při kreslení 2D či 3D grafů 
různých typů je vždy v pozadí systém funkcí objektu Axes. Axes poskytuje příkazům typu 
plot nebo axis servis v podobě svých funkcí. Jde tedy o nejvýše položený objekt vzhledem 
k jakýmkoli grafům. Pokud nějaký graf v seznamu svých položek - get(h) - nemá možnost 
změny jistých parametrů, pak je třeba obrátit se na Axes, jakožto jeho nadřízený objekt, 
a požadovanou změnu provést z této úrovně. [24]  
Bylo použito jednoho prvku Axes, který podle počtu proměnných parametrů, zobrazil 
2D nebo 3D graf s titulkem i popisem os. S celým grafem je možné otáček libovolně 
a tak získat informace například o strmosti funkce nebo o maximálním či minimálním bodě. 
7.1.2 PushButton 
Jednostavové tlačítko. Akce se generuje jeho stlačením, čímž se změní navenek jeho 
vzhled. Uvolněním se vrací do původní nestlačené polohy. Vlastnosti k nastavení jsou: String, 
která upravuje nápis na tlačítku a Tag, který upravuje jméno subfunkce. [24] 
Toto tlačítko bylo použito jak k zobrazení příkladových zadání k použitým typům 
sekvencím a také k samotnému zobrazení uživatelsky upravených hodnot zadání.  
7.1.3 CheckBox 
CheckBox neboli zaškrtávací políčko má dva stavy: on/off, což je uchováno 
ve vlastnosti Value. Každému prvku CheckBox musí být přidána příslušná subfunkce. [24]  
V grafickém prostředí se prvek využil na možnost exportu zobrazených dat v maticové 
podobě. Pokud uživatel zaškrtne toto políčko, skript provede uložení potřebných proměnných 
do matice s názvem export.mat.  
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7.1.4 EditText 
Umožňuje uživateli vkládat nebo modifikovat textové řetězce. Vlastnost String 
obsahuje text vložený uživatelem. [24] 
Tento prvek byl použit osmkrát pro uživatelské zadávání proměnných parametrů pro 
danou sekvenci, při výběru dané sekvence jsou aktivní a viditelné pouze EditTexty, 
které vystupují ve výsledném stavu pro výpočet signálové intenzity.  
7.1.5 StaticText 
Používá se nejčastěji jako název k uicontrol objektům, nebo ke sdělení informací. [24] 
StaticTexty slouží jako popisky k EditText prvkům a uživatel tak jasně vidí, o který parametr 
se v daném řádku jedná. Také je důležité popsat jednotky ve kterých se parametry zadávají. 
7.1.6 PopupMenu 
Prvek, který uživateli umožňuje vybrat si z vyskakující nabídky. [24] Jednotlivé řádky 
odpovídají použitým sekvencím pro výpočet intenzity výsledného signálu.  
7.1.7 Popis celkového řešení 
Po spuštění souboru GUIequations.m má uživatel možnost vybrat si pomocí 
PopupMenu, kterou sekvenci bude používat pro výpočet intenzity signálu. Tento výběr 
ovlivní, které prvky EditText a StaticText zůstanou použitelné a viditelné.  
 
 
Obr. č. 10: Grafické rozhraní s příkladovým zadáním sekvence FLASH. 
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Pro rychlé ověření funkčnosti celého programu jsou v GUI umístěna tři tlačítka 
s názvy příslušných měřicích sekvencí: FLASH, TurboFLASH a SE. Tato tlačítka vyplní do 
všech EditTextů vhodné příkladové zadání a poté stačí pouze stisknout tlačítko s názvem 
VYKRESLENÍ. Je však důležité aby byla vždy správně zvolena daná sekvence z PopupMenu. 
 Zadávání hodnot do jednotlivých polí ovlivňuje zda se vykreslí 2D nebo 3D graf. 
Formát zadávání je stejný jako v prostředí MATLAB, tedy vektor se zadává počátečním a 
koncovým prvkem odděleným dvojtečkou. Pokud uživatel požaduje jiný krok než jedna, vloží 
mezi počáteční a koncový prvek hodnotu velikosti kroku oddělenou další dvojtečkou. Pokud 
je zadána jedna proměnná jako vektor je vykreslen dvojrozměrný graf s příslušným titulkem a 
popisem os x a y. Při zadání dvou proměnných ve formě vektoru, viz. obrázek 11, výstupem 
je trojrozměrný graf, který je možné otáček libovolně kolem všech tří os a získat tak náhled 
na celou situaci.  
Pro samotné výpočty jsou použity rovnice z kapitoly 4. Rychlost výpočtu je dána 
počtem prvků jednotlivých vektorů. Pokud uživatel zadá více než dvě proměnné ve formě 
vektorů, je zobrazena hláška o tomto stavu bránícím zobrazení grafu. 
Prvek CheckBox s popisem export slouží pro exportování zobrazeného grafu a jeho 




8. Úvod experimentální části 
Hlavním cílem provedených experimentů bylo nalézt co nejvhodnější pulsní sekvenci 
a akviziční parametry pro daný přístroj magnetické rezonance, tato sekvence by se 
v budoucnu používala v klinické praxe na daném pracovišti. Důležitým aspektem bylo 
nejdříve nalézt sekvence, které jsou schopné získat obrazová data jednoho řezu do 5 s. 
V praxi pak totiž celkový čas akvizice velmi rychle roste kvůli většímu měřenému objemu, 
který obsahuje několikanásobně více řezů. Samotná realizace experimentů probíhala na 
vhodně sestavených fantomech, kteří se budou dále zdokonalovat, aby co nejlépe simulovali 
jevy blízké lidskému tělu.  
Experimenty podle povahy rozdělíme na statické a dynamické. Všechna měření se 
snažila zaměřit na T1 vážené obrazy a používala se kontrastní látka Gadovist a Multihance. 
8.1 Použité přístroje a pomůcky 
Měření bylo prováděno na klinickém pracovišti nemocnice na Žlutém kopci, která je 
součástí Masarykova onkologickém ústavu (MOÚ). Dostupná magnetická rezonance je 
celotělovým přístrojem typu MAGNETOM AVANTO od firmy Siemens s intenzitou 
magnetického pole 1,5 T. Obsahuje aktivní shimování ve 3 lineárních kanálech, gradientní 
systém Q Engine. Při měření byly vždy použity tělová (Body Matrix) nebo páteřní (Spine 
Matrix) přijímací cívky. 
Jako kontrastní látka byla použita komerčně vyráběná látka Gadobutrolum. 
Farmaceutická firmou Bayern Schering ji vyrábí pod názvem Gadovist - injekční roztok 
v koncentraci 1,0 mmol/ml, tento roztok byl v lékárně nemocničního areálu profesionálně 
zředěn fyziologickým roztokem do požadovaných koncentrací. 
Pro vytvoření toku v dynamickém fantomu bylo použito peristaltické čerpadlo, které 
se skládá z pohonu čerpadla Masterflex Console Drive a hlavy Masterflex Easy Load II 
L/STM model 77200-62. 
Ke zpracování a vyhodnocování dat byly použity následující programy: OsirisX 
(prohlížeč souborů typu DICOM), MATLAB, Microsoft Excel for MAC 2011. 
8.1.1 Statický fantom 
Fantom pro statické měření se skládal ze souboru osmi malých cca 5 ml zkumavek 
s různě koncentrovanou kontrastní látkou. Médiem pro ředění se stal fyziologický roztok. 
Byly použity následující hodnoty koncentrací kontrastní látky Gadovist: 
 
 
C [mmol / l] 10 5 2,5 1,25 0,625 0,3125 0,15625 0,078125 
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Obr. č. 11: Schéma fantomu pro statické měření (řez, půdorys) 
Jednotlivé zkumavky byly zasunuty a upevněny do porézní hmoty a ponořeny do 
umělohmotné vany naplněné pitnou vodou. Vana byla umístněná na pacientský pohyblivý 
stůl a přikryta přijímací cívkou. Po správném vycentrování, které zajištuje zasunutí vzorku do 
středu magnetického pole, došlo k automatickému zajetí stolu do gantry magnetické 
rezonance. 
8.1.2 Dynamický fantom 
Fantom pro dynamické měření byl sestaven z dialyzačního filtru Hemoflow F60 od 
výrobce Fresenius Medical Care, peristaltického čerpadla a promývacího vaku sekundárního 
okruhu filtru. Celý okruh se skládal z tenkých silikonových hadiček. Do okruhu byly dále 
zapojeny dvě kuželové baňky: první uzavřená o objemu 1000 ml, která slouží k odstraňování 
případně vzniklých bublinek a druhá otevřená o objemu 200 ml, sloužící k aplikaci kontrastní 
látky do 150 ml vody. Po každém použití kontrastní látky bylo potřeba celý okruh vymýt 
čistou vodou a ideálně použít nový dialyzační filtr. Délka silikonových hadiček činí celkem 
1929 cm, průměr hadičky je 4 mm, při rychlosti peristaltického čerpadla 1,5 byl průtok 
stanoven na 150 ml/min. Dialyzační filtr byl umístěn do malé plastové vany, která byla 
naplněna vodou, aby se zmírnily vlivy na rozhraních rozdílných prostředí. Peristaltické 
čerpadlo zajištovalo stálý a konstantní tok tekutiny celým okruhem. Toto čerpadlo bylo 
umístěno více než 5 metrů od samotné magnetické rezonance, dveře z přípravné místnosti 
byly co nejvíce přivřené, tím bylo docíleno co nejmenší ovlivnění vlastního měření. 
 
Obr. č. 12: Dynamický fantom: dialyzační filtr a peristaltické čerpadlo 
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8.2 Zpracování naměřených dat 
Prvním krokem byl výpočet teoretických hodnot relaxační doby T1 pro různě 
koncentrované vzorky statického fantomu podle rovnice 17. Po dosazení konstanty α1 = 3,58 











Tabulka č. 4: Teoretické hodnoty T1 pro použité koncentrace kontrastní látky 
Data naměřené na magnetické rezonanci MOÚ byla exportována z pracovní konzole 
ve formátu DICOM, proto byl použit software vytvořený pracovní skupinou CIT vedenou Ing. 
Radovanem Jiříkem, Ph. D, který pomocí modulu Import dokázal převést soubory DICOM do 
formátu *.mat a byly tak dále použitelné v MATLABU pro další analýzu.  
Dále probíhaly výpočty pomocí modulu Conversion. Podle zvolené měřicí sekvence 
byly použity rovnice 11 nebo 12 uvedené v kapitole 4.3.5, 4.3.6. Tímto postupem byly 
vypočteny hodnoty relaxační doby T1 pro statický fantom při použití dané metody a sekvence. 
  
Obr. č. 13: Modul Import pro převod souborů DICOM do souboru *.mat 
 











Obr. č 14: Modul Conversion pro výpočet relaxační doby T1. 
Dalším důležitým hodnoceným parametrem je citlivost dané metody a sekvence. Její 
vyhodnocování probíhalo pomocí skriptu vytvořeného pro tento účel a poté v Microsoft Excel 
for MAC 2011. Byly zobrazeny závislosti intenzity signálu na koncentraci. Lineární regrese 
křivky určila směrnici, která odpovídá citlivosti sekvence při použití daných parametrů. 
 
imshow(data1{1,1}{1,3},[]) % vyber oblasti zajmu 
for y =1:8      %pocet zkumavek v rade 
mask=roipoly; 
  for x=1:8     %pocet mereni s ruznym parametrem  
        for  i=1:10    %pocet measurements 
citl{x}(y,i)=sum(sum(mask.*data1{1,x}{1,i}))/sum(sum(mask)) ;  
             %do cell bunky se ulozi jednotlive hodnoty 
        end 
    end 
end 
Vyhodnocování poměru signálu k šumu bylo provedeno opět pomocí skriptu, který 
byl pro tento účel vytvořen. První část skriptu byla stejná jako při určování citlivosti. Zjistila 
se průměrná hodnota v oblasti zájmu s měřeným objektem. Druhým krokem bylo zvolit oblast 
zájmu pozadí a vypočítat z ní směrodatnou odchylku. V programu Microsoft Excel for MAC 
2011 byly vypočítané jednotlivé hodnoty SNR pro danou sekvenci s použitými parametry 
měření podle rovnice 18.  
 
mask2=roipoly; 
for o=1:9    %pocet mereni s ruznym parametrem (multiple) 
    for  p=1:10    %pocet measurements 
sigma=mask2.*data1{1,o}{1,p}; 
[k,l]=size(sigma); a=1; z=[]; 
for i=1:k     %cyklus pro vyber hodnot z ROI 
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    for u=1:l 
        if sigma(i,u)~=0 
        z(a)=sigma(i,u); % 
       a=a+1; 
       end 
    end 
end 




sigma2{1,g}=mean(sigma2{1,g}); %prumer ze vsech mereni 
end 
8.3 Akviziční protokol 
Akviziční protokol byl sestaven s ohledem na konkrétní budoucí místo využití 
měřicích sekvencí a metod, jedná se tedy o specifický postup měření na pracovišti MOÚ. 
Byly použity standartní vyšetřovací sekvence dostupné od výrobce s upravenými parametry 
měření: FLASH 2D, FLASH 3D, TurboFLASH 2D. Bylo stanoveno 5 různých akvizičních 
metod: měření s různým sklápěcím úhlem pro FLASH 2D a FLASH 3D, měření s různým 
repetičním časem TR pro sekvence FLASH 2D a FLASH 3D a jako poslední sekvence 
TurboFLASH 2D s různým časem inverze TI. U této sekvence byl také měněn sklápěcí úhel a 
proměřeny všechny kombinace parametrů TI a FA. 
8.3.1 Použitý statický fantom 
Nejprve se do tunelu magnetické rezonance vloží fixovaný statický fantom, který se 
nachází ve vodní lázni. Systém automaticky nastaví korekci homogenit magnetického pole 
(shim). Abychom byli schopni určit přesné umístění excitovaného řezu, provede se pilotní 
snímek, tzv. scout. Což je přednastavená sekvence rychlého gradientního echa. Poté operátor 
z pracovní stanice vybere řez v koronální rovině, který protne všechny zkoumané objemy 
zkumavek s kontrastní látkou. Tím získáme kvalitní data pro vyhodnocení kvality obrazů a 
odhad relaxační doby T1. Výsledné obrazy získáme po provedení vybrané měřící sekvence.  
8.3.2 Použitý dynamický fantom 
Do celého okruhu tvořící dynamický fantom se pomocí čerpadla a zásobní baňky 
nasaje voda. Je důležité z celého fantomu dostat co nejvíce vzduchových bublin, které se 
zachytávají na stěnách hadiček a také v samotném dialyzačním filtru. Pro ještě lepší 
odstranění bublin byl připojen k sekundárnímu okruhu filtru proplachový vak. Dializační filtr 
je poté potřeba dobře upevnit a fixovat do umělohmotné vany a zajistit aby byl celý ponořený 
ve vodě. Opět celý fantom vložíme do gantry a provedeme tzv. shimmování, tedy korekci 
homogenit magnetického pole. Po provedení pilotního snímku se vybere vhodný řez, který 
obsahuje hlavně vstupní část pro vyhodnocení AIF. Poté se měří za statický podmínek, to 
znamená s vypnutým tokem, poté se zapnutým tokem a na konec se vybere sekvence měřící, 
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u které je potřeba nastavit větší počet měření (measurements), abychom docílili delší doby 
akvizice a zachytily celý průběh toku vody s kontrastní látkou fantomem. Bylo použito 0,37 
ml kontrastní látky GADOVIST do 150 ml vody v otevřené baňce a při druhém měření 0,185 
ml kontrastní látky Multihance opět do 150 ml vody v otevřené baňce. 
 
  










8.4 Nehomogenita magnetického pole B1 
Korekce nehomogenity vnitřního magnetického pole B1 přispívá k správnému určení 
map T10 a M0. Tato kapitola popíše postup korekce nehomogenit magnetického pole B1 
pomocí metody dvojnásobného sklápěcího úhlu DAM. Za tímto účelem byla naměřena data 
na Ústavu přístrojové techniky AV ČR. Jednalo se o dva obrazy spinového echa 
s následujícími parametry: α1 = 45, α2 = 90 stupňů, s konstantními parametry: TR = 2000 ms, 
TE = 14 ms, 1 řez o tloušce 3 mm, FOV = 60 mm, prostorové rozlišení 128 x 64 pixelů. 
Dlouhé TR zaručovalo protonově vážený obraz. Pomocí následujícího skriptu byly získány 
výstupní mapy poměrů sklápěcích úhlů α2/ α1. Ve skriptu byla použita rovnice 14 z kapitoly 
5.1 
 
load ('/Users/se_45deg.mat');% 45 stupnu 
A=abs(DATA); 
load ('/Users/se_90deg.mat');% 90 stupnu 
B=abs(DATA); 
pomer  = acosd ( B ./ (2*A) ); 
figure(1); imshow  ((A),[]); title('FA 45 stupnu')  
figure(2); imshow ((B),[]); title('FA 90 stupne')  
figure(3); imshow (abs(pomer), []);title('pomer 90/45')  
impixelinfo 
  
Obr. č. 16: Protonově vážený obraz s parametry zleva: FA 45 a FA 90 stupňů 
  
Obr. č. 17: Výsledný poměr, hodnoty uvnitř koule odpovídají skutečnému úhlu α1 
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Nominální hodnota skutečného sklápěcího úhlu α1 se pohybuje od 32 do 44 stupňů viz 
obrázek č. 17. 
Tento skript byl zabudován do GUI softwaru pro import a konverzi MR obrazů 
představený v kapitole 8.2. V modulu import, viz obrázek č. 13, je připraven levý horní 
seznam souborů pro případné protonově vážené obrazy naměřené se sklápěcím úhlem α a 2 α. 
Pokud uživatel toto pole nechá prázdné provádí se import standardně, pokud se k datům 
přidají potřebná data podle potřeby metody dvojnásobného úhlu, v modulu konverze se bude 
počítat s korekcí nehomogenity magnetického pole B1.  
Modul konverze pracuje dvojím způsobem, pokud si uživatel vybere vyhodnocení 
pouze v oblasti zájmu (ROI), výstupem budou zobrazení s korekcí a bez korekce a také mapa 
skutečného korektního sklápěcího úhlu α.  Pokud uživatel vybere pro konverzi celý obraz, 
zobrazí se mapy pro M0, T10 a B1 korekci.  
Je tedy jen na uživateli, zda využije možnosti korekce nehomogenit vnitřního 
magnetického pole B1 a získá tím lepší data pro další převod. Uživatelské prostředí není tímto 
zásahem nijak upraveno.  
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9 Statický fantom – výsledky měření 
9.1 Odhad relaxační doby T1  
9.1.1 Sekvence FLASH 2D, metoda multiple FA 
Tabulka č. 5: Parametry měření statického fantomu sekvencí FLASH 2D 
Byl zvolen co nejkratší čas TR. V softwaru od Ing. Radovana Jiříka, Ph. D. byly 






















Koncentrace [mmol / l] 
Závislost rychlosti podélné relaxace na koncentraci 





















27 2,1 3,6 3 6 208x256 










9.1.2 Sekvence FLASH 2D, metoda multiple TR 
Tabulka č. 7: Parametry měření statického fantomu sekvencí FLASH 2D 
Tato metoda zahrnuje měření pomocí sekvence FLASH 2D s různými repetičními 
časy TR a následuje vyhodnocení pomocí softwaru jako v předcházejícím případě. Bylo 
nastaveno co nejkratší TE. Podle rovnice 11 bylo vypočteno T1 pro zvolené koncentrace. 
 
 


















Koncentrace [mmol / l] 
Závislost rychlosti podélné relaxace na koncentraci  

















20 50,75,100,150,200 2,1 8 5 208x256 










9.1.3 Sekvence FLASH 3D, metoda multiple FA 
Tabulka č. 9: Parametry měření statického fantomu sekvencí FLASH 3D 
Při měření sekvencí FLASH 3D bylo vybráno 6 řezů v jedné skupině SLAB. Opět byl 
kladen důraz na co nejkratší dobu akvizice. Sklápěcí úhel byl měněn podle tabulky 9. Dle 


























Koncentrace [mmol / l] 
Závislost rychlosti podélné relaxace na koncentraci 



















5,10,20,30,40 3 1,1 16 6 6 256x256 










9.1.4 Sekvence FLASH 3D, metoda multiple TR 
Tabulka č. 11: Parametry měření statického fantomu sekvencí FLASH 3D 
Metoda, při níž se mění pouze parametr repetičního času TR se nazývá multiple TR. 
Získané hodnoty T1 podle rovnice 11 odpovídají teoretickým hodnotám. Doba TE byla 


























Koncetrace [mmol / l] 
Závislost rychlosti podélné relaxace na koncentraci 

















20 10,20,30,40 1,8 8 5 128x128 




























4,8,16,20 1,7 12 3 6 128x128 
Tabulka č. 13: Parametry měření statického fantomu sekvencí TurboFLASH 
Sekvencí TurboFLASH byl proměřen statický fantom pro sklápěcí úhly 4, 8, 16 a 20 
stupňů. Metoda multiple TI zahrnuje postupné zvyšování času inverze TI. Při zvýšení času TI 
nad 220 bylo nutné zvýšit repetiční dobu TR podle tabulky 14. Čas echa TE byl zvolen 
nejnižší možný, tedy 1,7 ms.  
 
TI[ms] 120 140 160 180 200 220 500 1000 2000 
TR[ms] 400 400 400 400 400 400 700 1200 2200 
Tabulka č. 14: Parametry TI a TR při měření sekvencí TurboFLASH 
 
Koncentrace  
[mmol / l] 
Relaxační doba 
T1 [ms]  
pro FA 4 
Relaxační doba 
T1 [ms] 
pro FA 8 
Relaxační doba 
T1 [ms] 
pro FA 16 
Relaxační doba 
T1 [ms] 
pro FA 20 
10,000 35,371 48,290 37,095 31,922 
5,000 42,448 40,458 45,146 40,167 
2,500 73,185 73,622 78,756 70,308 
1,250 156,607 143,350 131,952 127,225 
0,625 297,615 288,769 266,434 237,770 
0,313 554,726 523,352 474,199 441,880 
0,157 974,118 931,032 873,280 719,620 
0,078 1604,245 1710,670 1442,151 1041,100 
Tabulka č. 15: Relaxační doby T1 statického fantomu měřeného sekvencí TurboFLASH 





















Koncentrace [mmol / l] 
Závislost rychlosti podélné relaxace na koncentraci 
pro TurboFLASH, multiple TI 
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9.2 Citlivost 
Vyhodnocení citlivosti jednotlivých sekvencí a metod probíhalo pomocí vytvořeného 
skriptu podrobněji popsaného v kapitole 8.2. Pomocí tohoto skriptu byly získány závislosti 
intenzity signálu na koncentraci kontrastní látky pro každou sekvenci a metodu. Pro lepší 
interpretovatelnost byl rozdělen interval koncentrací na nižší (0,078 – 1,25 mmol / l) a na 
vyšší (1,25 – 10 mmol / l). Pro každou část byla vypočítána lineární regrese a z rovnice 
přímky byla odečtena směrnice, která odpovídá citlivosti dané metody při použité sekvenci. 
Pro lepší přehlednost některých grafů budou zobrazeny jen vybrané hodnoty měřěných 
parametrů. 
9.2.1 Sekvence FLASH 2D, metoda multiple FA 
FA [stupňů] Citlivost pro nižší konc. Citlivost pro vyšší konc. 
5 5,7 -4,7 
10 504,7 13,6 
20 258,0 -9,1 
30 423,0 -1,9 
40 502,8 11,1 
50 526,3 33,4 
60 554,8 48,5 
70 535,6 57,1 
80 537,8 74,9 
90 509,4 78,8 
Tabulka č. 16: Citlivost sekvence FLASH 2D, vztažená na sklápěcí úhel 
Při posuzování citlivosti vzhledem k nižším koncentracím se jeví všechny hodnoty 
parametru sklápěcího úhlu kromě 5 stupňů jako přibližně stejně citlivé. Vzhledem k vyšším 
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9.2.2 Sekvence FLASH 2D, metoda multiple TR 
TR [ms] Citlivost pro nižší konc. Citlivost pro vyšší konc. 
50 237,47 -13,287 
75 193,31 -16,758 
100 162,22 -16,292 
150 117,57 -18,957 
200 100,58 -17,857 
Tabulka č. 17: Citlivost sekvence FLASH 2D, vztažená na TR 
Z hlediska různých TR se jeví jako nejcitlivější sekvence FLASH 2D při použítí 
krátkého repetičního času TR. Při prodlužování času TR dostáváme čím dál tím víc protonově 
vážený obraz. Avšak při hodnocení citlivosti s použitím vyšších koncentrací se stává 
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9.2.3 Sekvence FLASH 3D, metoda multiple FA 
 
FA [stupňů] Citlivost pro nižší konc. Citlivost pro vyšší konc. 
 5 121,67 -2,3443 
10 255,23 9,8922 
20 294,49 45,697 
30 234,48 78,685 
40 215,11 81,447 
Tabulka č. 18: Citlivost sekvence FLASH 3D, vztažená na FA 
Jako nejcitlivější se jeví sekvence FLASH 3D při použití sklápěcího úhlu 20 stupňů. 
Při posuzování vyšších koncentrací se za citlivější dají považovat ještě sekvence se sklápěcím 
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9.2.4 Sekvence FLASH 3D, metoda multiple TR 
TR [ms] Citlivost pro nižší konc. Citlivost pro vyšší konc. 
10 964,83 /8,876 
20 935,76 /39,624 
30 953,19 /28,828 
40 778,53 /34,323 
50 497,08 /9,834 
Tabulka č. 19: Citlivost sekvence FLASH 3D, vztažená na FA 
 
Sekvence FLASH 3D je nejcitlivější při použítí co nejkratšího repetičního času TR, 
v našem případě tedy 10 ms. Toto platí jen při hodnocení nižších koncentrací, při hodnocení 
vyšších koncentrací se stává sekvence necitlivou a neschopnou rozlišit rozdíly 
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9.2.5 Sekvence TurboFLASH, metoda multiple TI 
TI [ms] FA 4 FA 8 FA 16 FA 20 
120 67,971 106,44 177,34 198,61 
140 68,766 114,79 190,55 212,61 
160 78,194 120,65 201,89 225,26 
180 82,391 127,00 210,49 234,77 
200 85,110 131,35 217,38 242,27 
220 87,321 134,57 222,45 248,33 
500 88,757 132,92 222,93 254,76 
1000 57,841 82,54 157,11 195,42 
2000 53,695 29,31 87,535 -- 
Tabulka č. 20: Citlivost sekvence TurboFLASH, nižší koncentrace, vztažená na TI, FA 
 
Z důvodu nepřehlednosti nejsou uvedena grafická zobrazení sekvence TurboFLASH 
s různými časy inverze TI. Měření následujícími parametry: sklápěcím úhlem 20 stupňů a 
čase inverze TI 2000 se nepodařilo naměřit. Proto tuto hodnotu do tabulky neuvádíme.  
Z hlediska citlivosti k rozeznání rozdílů nižších koncentrací se jako nejlepší jeví 
akvizice sekvencí TurboFLASH se sklápěcím úhlem 20 stupňů a časem inverze TI 220 ms.  
Při zkoumání vyšších koncentrací zůstává nejlepším akvizičním parametrem úhel 20 
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TI [ms] FA 4 FA 8 FA 16 FA 20 
120 1,600 10,581 19,270 22,087 
140 -0,222 8,751 15,889 19,353 
160 -0,563 7,443 13,809 17,343 
180 -1,238 6,114 11,812 15,617 
200 -1,843 5,071 10,553 14,303 
220 -2,316 4,264 9,300 13,064 
500 -4,883 0,034 3,575 7,819 
1000 -5,029 -0,876 2,733 7,248 
2000 -3,687 -1,537 2,420 -- 
Tabulka č. 21: Citlivost sekvence TurboFLASH, vyšší koncentrace, vztažená na TI, FA 
9.3 SNR Poměr signálu k šumu 
Vyhodnocení poměru signálu k šumu pro každou sekvenci a metodu měření probíhalo 
také pomocí vytvořeného skriptu, který je podrobněji popsán v kapitole 8.2. Tento skript 
vypočítal průměrnou hodnotu intenzity signálu ve vybrané oblasti (zkumavky) a směrodatnou 
odchylku intenzity signálu ve druhé vybrané oblasti (pozadí obrazu). Poté byly hodnoty 
dosazeny do rovnice 18 z kapitoly 6.3.  
 
TI [ms] SNR FA 4 SNR FA 8  SNR FA 16  SNR FA 20  
120 10,76 16,75 12,02 24,77 
140 11,27 18,05 12,14 24,88 
160 11,78 19,60 12,31 25,24 
180 12,84 20,63 12,58 26,02 
200 12,80 21,68 12,81 25,87 
220 14,23 22,96 12,82 26,15 
500 17,60 25,96 15,81 29,18 
1000 22,00 28,99 7,96 15,04 
2000 28,32 33,40 6,9 -- 
Tabulka č. 22: SNR pro sekvence TurboFLASH s různými TI 
FLASH 
2D 
FA[stupňů] 10 20 30 40 50 60 70 80 90 
SNR 23,05 23,18 23,46 23,30 23,14 23,05 22,85 22,71 22,52 
TR [ms] 50 75 100 150 200 
SNR 20,59 23,15 26,14 28,66 30,95 




FA[stupňů] 5 10 20 30 40 
SNR 16,34 14,84 15,44 15,76 15,33 
TR [ms] 10 20 30 40 50 
SNR 11,88 11,95 12,19 12,64 13,07 
Tabulka č. 24: SNR pro sekvence FLASH 3D 
9.4 Diskuze 
První z hodnocených parametrů byl odhad relaxační doby T1 pro použité koncentrace 
kontrastní látky GADOVIST. Z pěti představených a použitých metod měření: FLASH 2D 
multiple FA, FLASH 2D multiple TR, FLASH 3D multiple FA, FLASH 3D multiple TR a 
TurboFLASH multiple TI pro úhly 4, 8, 16 a 20 stupňů, se jako nejpřesnější jeví sekvence 
FLASH 2D při změně sklápěcího úhlu. Při použití stejné metody s měřící sekvencí FLASH 
3D se jeví y-ová osa závislosti rychlosti R1 na koncetraci kontrastní látky komprimovaná. Je 
to následkem toho, že při použití sekvence FLASH 2D je skutečný sklápěcí úhel menší než 
nastavený kvůli nedokonale obdélníkovému profilu excitace. Při porovnání vypočtených 
hodnot T1 a teoretických se přesněji chová sekvence TurboFLASH s nižším sklápěcím úhlem 
4, nebo 8 stupňů než s vyššími úhly.  
Citlivost jednotlivých metod byla popsána v každé konkrétní kapitole. Z jednotlivých 
výsledků budou pro měření s dynamickým fantomem brány sekvence s těmito parametry: 
FLASH 2D s nejkratším možným repetičním časem TR, sklápěcím úhlem FA = 20 stupňů a 
sekvence FLASH 3D také s co nejkratším možným repetičním časem TR, sklápěcím úhlem 
20 stupňů. 
Z hlediska parametru poměru signálu k šumu se projevují sekvence takto: při použití 
sekvence FLASH 2D nebo 3D SNR roste se zvyšujícím se sklápěcím úhlem, opomeneme-li 
úhel o velikosti 5 stupňů. Tento projev je důvodem závislosti velikosti signálu na sklápěcím 
úhlu. Od sklápěcího úhlu 30 stupňů SNR klesá. SNR dále roste se zvyšujícím se TR. 
Pro sekvenci TurboFLASH je typické zvyšovaní SNR při zvyšování sklápěcího úhlu, 
což odpovídá zvyšování intenzity signálu. Při konstantním TR a zvyšujícím se TI, to v našem 
případě znamená hodnoty 120 -220, se SNR také zvyšuje.  
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10. Dynamický fantom  
10.1 Vliv toku na intenzitu signálu 
Dynamický fantom byl proměřen za statických podmínek, to znamená s vypnutým 
peristaltickým čerpadlem a také s rychlostí čerpadla 1,5 otáčky / s. Tato rychlost odpovídala 
průtoku 150 ml / s. Vliv toku byl zkoumán ve třech oblastech zájmu na dynamickém fantomu. 
První z nich byla vybrána jako ústí hadičky, kterou vtéká do dialyzátoru voda. Druhá oblast 
byla malá komůrka hned za ústím do dialyzátoru. V tomto místě se skokově mění průřez, 
kterým proudí tekutina a proto jsou v této části patrné nejvyšší změny intenzity signálu. Třetí 
oblast zájmu byla vybrána jako samotné tělo dialyzátoru, které obsahuje mikrokapiláry, v této 
části nebyly zaznamenány příliš velké změny v intenzitě signálu při porovnání obrazu bez 
toku a s tokem. 
  
Obr. č. 23: Oblasti zájmu, směrem dolů: hadička, komůrka, dialyzátor. Vpravo v detailu. 
10.1.1 Sekvence FLASH 2D, metoda multiple FA 
FA [º]/ Relativní rozdíl[%] Hadička Komůrka Dialyzátor 
10 413,88 564,22 5,66 
20 244,25 617,71 3,19 
30 324,63 578,54 4,77 
40 378,75 573,24 4,25 
50 455,22 519,00 4,74 
60 457,75 496,08 6,09 
70 479,18 456,82 6,03 
80 447,32 423,89 6,48 
90 368,31 380,72 4,36 
Tabulka č. 25: : Relativní rozdíl intenzity signálu bez toku a s tokem - FLASH 2D 
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Nárůst intenzity signálu v jednotlivých oblastech zájmu je zobrazen jako relativní 
rozdíl intenzit signálu v obrazech bez toku a s tokem. Nejvíc ovlivněna tokem je oblast 
komůrky, kde je relativní rozdíl 400 – 600 % podle sklápěcího úhlu. Oblast hadičky je 
ovlivňována o něco méně: 250 – 400 %. Naopak oblast dialyzátoru je na toku téměř nezávislá, 
relativní rozdíl intenzit signálu se pohyboval v řádech procent. 
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10.1.2 Sekvence FLASH 2D, metoda multiple TR 
TR [ms]/ Relativní rozdíl[%] Hadička Komůrka Dialyzátor 
50 227,85 619,37 3,74 
75 211,67 581,88 1,88 
100 200,15 553,74 0,79 
150 177,91 530,14 -0,43 
200 170,84 511,80 -1,61 
Tabulka č. 26: Relativní rozdíl intenzity signálu bez toku a s tokem - FLASH 2D 
Při použití metody multiple TR je největší rozdíl patrný opět u oblasti komůrky, kde 
činí až 600 % u TR = 50 ms. Oblast hadičky je ovlivňována méně, nejvíce při TR = 50 a to o 
227,85 %. Oblast dialyzátoru je téměř neovlivněna, protože se rozdíl pohybuje v řádech 
procent. 
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10.1.3 Sekvence FLASH 3D, metoda multiple FA 
FA [º]/ Relativní rozdíl[%] Hadička Komůrka Dialyzátor 
5 7,14 491,38 -1,82 
10 69,59 451,17 -2,27 
20 116,21 212,33 0,11 
30 60,08 106,69 -2,01 
40 34,20 103,88 -3,36 
Tabulka č. 27: Relativní rozdíl intenzity signálu bez toku a s tokem - FLASH 3D 
Při použití sekvence FLASH 3D a metody multiple FA je nejvíce ovlivňována tokem 
oblast komůrky. Nejvyšší rozdíl, téměř 500 % je pro sklápěcí úhel 5 stupňů. Se zvyšujícím se 
sklápěcím úhlem je relativní rozdíl stále nižší, což odpovídá celkovému poklesu intenzity 
signálu v obraze. Oblast hadičky je ovlivňována tokem nejvíce pro sklápěcí úhel 20 stupňů a 
to o 116 % intenzity signálu. 
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10.1.4 Sekvence FLASH 3D, metoda multiple TR 
TR [ms]/ Relativní rozdíl[%] Hadička Komůrka Dialyzátor 
10 183,94 1090,74 6,84 
20 67,48 1190,28 2,95 
30 93,81 1222,07 1,94 
40 63,41 1181,75 1,17 
50 45,89 1150,42 0,81 
Tabulka č. 28: Relativní rozdíl  intenzity signálu bez toku a s tokem - FLASH 3D 
Při měření metodou multiple TR vykazuje oblast komůrky extrémní hodnoty 
relativního rozdílu. Tyto hodnoty jsou způsobeny povahou sekvence FLASH 3D a její 
citlivostí k flow artefaktům jakožto gradientního echa. Hodnoty relativního rozdílu u oblasti 
hadičky byly maximální pro repetiční dobu TR = 10 ms a s prodlužující dobou se relativní 
rozdíl snižuje. Dialyzátor je ovlivňován opět pouze v řádech procent.  
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10.1.5 Sekvence TurboFLASH, metoda multiple TI, FA 16 
TI [ms]/ Relativní rozdíl[%] Hadička Komůrka Dialyzátor 
100 107,89 185,18 24,66 
120 129,76 172,76 22,57 
140 131,46 155,96 18,84 
160 134,40 179,55 15,62 
180 115,99 174,47 14,79 
200 122,92 162,51 11,68 
220 124,56 184,75 12,43 
Tabulka č. 29: Relativní rozdíl  intenzity signálu bez toku a s tokem - TurboFLASH 
Sekvence TurboFLASH se sklápěcím úhlem 16 stupňů, měření metodou multiple TI, 
vykazuje výsledky srovnatelné se sekvencí FLASH, avšak s několika specifiky. Nejvíce je 
tokem ovlivňována opět oblast komůrky a to až o 185 % při TI = 100 ms. Další hodnoty 
nejsou příliš odlišně, protože bylo dodrženo stále konstantní TR. Oblast hadičky byla 
ovlivňována středně silně, relativní rozdíl činí asi 107 – 124 %. Oblast dialyzátoru byla 
ovlivněna mnohem více než u předcházející sekvence FLASH, rozdíl činí asi 11 – 25 %. 
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Závislost vlivu toku na TI pro TurboFLASH 
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10.2 Perfusní analýza 
Pro samotné dynamické měření s použitím kontrastní látky byla vybrána sekvence 
FLASH 2D. Jako kalibrační metody multiple FA a multiple TR. Parametry měření jsou 
uvedeny v následující tabulce. 
Tabulka č. 30: Parametry akvizičních sekvencí pro kontrastní dynamické měření 
Rychlost otáček peristaltického čerpadla byla u obou měření rovna 1,5 otáček / s. Pro 
sekvenci FLASH 3D bylo nastaveno 420 opakování experimentu (Measurements) a použila 
se kontrastní látka GADOVIST o objemu 0,37 ml na 150 ml vody.  
Výsledky analýzy jsou silně ovlivněny in-flow artefakty, jejichž existenci ověřila 
předcházející kapitola. Tento typ silně zvyšuje intenzitu signálu.  
Byla změřena sada obrazů dialyzačního filtru pro každou sekvenci při zapnutém toku 
peristaltického čerpadla. Pomocí skriptu, který vytvořil Ing. Radovan Jiřík, Ph.D. byly 
stanoveny perfusní parametry: průtok krve Fb a reziduální objem Vd vztažené na 100 ml 
tkáně. Jako referenční hodnoty byly brány již dříve stanovené hodnoty pro použitý dynamický 
fantom: průtok krve Fb = 42 ml/min, distribuční objem Vd = 79 ml. Objem Vd v sobě 
zahrnuje objek krve Vb a objem extravaskulárního prostoru Ve. 
Nejdříve bylo nutné převést obrazovou intenzitu signálu na koncentraci kontrastní 
látky, byly tedy použity prekontrastní obrazy pomocí multiple FA metody (mutliple TR), 
pomocí těchto obrazů byly zjištěny přibližně mapy T10 a M0 = k * ρ. Poté je provedena 
konverze dynamické sekvence a to převod intenzity signálu na relaxační rychlost R1, která je 
přímo úměrná ke koncentraci kontrastní látky. 
Při samotném vyhodnocování byla vybrána oblast zájmu ve vstupní části dialyzačního 
filtru, která sloužila ke stanovení arteriální vstupní funkce AIF. Další oblastí zájmu byla 
zvolena celá první polovina střední části filtru, neboli polovina jeho těla. Tato část obsahuje 
mikrokapiláry a při zjednodušení pomocí ní můžeme simulovat postup kontrastní látky tkání.  
Poté byla využita dekonvoluce, jako reziduální funkci TRF (neboli R(t)) byla brána 
neparametrická funkce klesající. Výsledek dekonvoluce se použije k určení perfusních 
parametrů. Platí následující konvoluce: 
 !!"# ! = !" ∙ !"# ! ∗ !"#(!) (19) 
kde  CROI je koncentrace kontrastní látky v oblasti zájme, Fb je rychlost toku krve, AIF je 
arteriální vstupní funkce, TRF je reziduální funkce tkáně. [26] 
Konkrétní výběr AIF silně ovlivní výsledné perfusní parametry. Proto zde budou 























10.2.1 sekvence FLASH 3D, metoda multiple FA, volba AIF č.1a 
Za arteriální vstupní funkci AIF byla zvolena oblast dvou nejsvětlejších pixelů 
v oblasti komůrky.  
 
  
Obr. č. 29: Obraz sekvence FLASH, vlevo celý dynamický fantom, vpravo detail výběru AIF 
 
Obr. č. 30: Výběr reziduální funkce tkáně TRF 
Tento výběr reziduální funkce tkáně TRF bude u všech variant výběru AIF stejný. 
Výsledné hodnoty perfusních parametrů jsou následující: reziduální objem Vd = 37,08 ml a 





10.2.2 sekvence FLASH 3D, metoda multiple FA, volba AIF č.1b 
Jako AIF byla zvolena oblast méně světlých pixelů viz obrázek č. 33. 
 
  
Obr. č. 31: Výřez obrazu sekvence FLASH, detail výběru AIF 
Výběr TRF byl stejný jako v předchozím případě. Pro tyto dvě oblasti zájmu 
vycházejí perfusní parametry takto: reziduální objem Vd = 53,51 ml a rychlost toku krve  







10.2.3 sekvence FLASH 3D, metoda multiple FA, volba AIF č.2 
V tomto případě byla za AIF vybrána celá oblast komůrky a volba TRF zůstala stejná. 
 
 
Obr. č. 32: Výřez obrazu sekvence FLASH, detail výběru AIF 
Výsledké perfusní parametry byly stanovany takto: reziduální objem Vd =92,10 ml 







10.2.4 sekvence FLASH 3D, metoda multiple FA, volba AIF č.3 
Volba arteriální vstupní funkce uvnitř vstupní hadičky viz. následující obrázek. 
 
  
Obr. č. 33: Výřez obrazu sekvence FLASH, detail výběru AIF 
Výsledné perfusní parametry: distribuční objem Vd = 82,97 ml a tok krve  





10.2.5 sekvence FLASH 3D, metoda multiple TR, volba AIF č.1 
Byly vybrány stejné oblasti jako v podkapitole 10.2.1. Výsledné perfusní parametry: 






10.2.6 sekvence FLASH 3D, metoda multiple TR, volba AIF č.2 
Volba AIF oblasti jako celá vstupní část dialyzátoru – komůrka. Výsledné perfusní parametry: 






10.2.7 sekvence FLASH 3D, metoda multiple TR, volba AIF č.3 
Volba oblasti pro AIF stejná jako v podkapitole 10.2.4. Výsledné perfusní parametry: 





  Vd [ml] Fb [ml / min] 
Referenční hodnoty 79,00 42,00 
Metoda 
multiple FA 
AIF č.1a 37,08 113,67 
AIF č.1b 53,51 75,75 
AIF č.2 92,10 52,25 
AIF č.3 82,97 68,98 
Metoda  
multiple TR 
AIF č.1 46,86 85,05 
AIF č.2 51,79 78,77 
AIF č.3 78,34 55,93 
Tabulka č. 31: Přehled výsledných perfusních parametrů 
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10.3 Diskuze 
Dynamický fantom byl analyzován z hlediska vlivu toku na intenzitu signálu a poté 
byla provedena perfusní analýza. Ze všech použitých sekvencí pro statické měření byla 
vybrána sekvence FLASH 3D a metody multiple FA a mutliple TR. Sekvence FLASH 3D 
byla vybrána také z důvodu nižší citlivosti k tzv. flow artefaktům. 
Při posuzování vlivu toku se projevují silně dva druhy artefaktů, tzv. in-flow a out-
flow artefakt. Tyto dva artefakt působí jako antagonisté. In-flow artefakt zvyšuje intenzitu 
signálu, naopak out-flow artefatk ji snižuje. Z důvodů použití velmi nízkých hodnot TE se 
více projevuje in-flow artefakt.  
Z hlediska typu proudění můžeme považovat v hadičce proudění za laminární a ve 
vstupní části dialyzačního filtru za turbulentní. V samotném těle dialyzátoru je rychlost toku 
nižší proto se téměř neprojevily relativní rozdíly v intenzitě signálu v obrazech bez toku a se 
zapnutým tokem. 
Závislost vlivu toku na sklápěcím úhlu při metodě multiple FA není jednoduché 
interpretovat. Oblast komůrky je silně ovlivněna turbulentním prouděním, proto se nedá 
jednoznačně vysvětlit pokles relativního rozdílu při zvyšování sklápěcího úhlu. Oblast 
hadičky by se měla chovat již předvídatelněji, neboť v ní předpokládáme laminární proudění. 
Naměřené výsledky však teorii moc neodpovídají. Možným opodstatněním je nedokonalost 
excitačního obdélníkového profilu a proto nesouhlasí udávané úhly těm skutečným.  
Při zkoumaní vlivu toku při měření metodou multiple TR odpovídá pokles relativního 
rozdílu intenzity signálu v obrazech bez toku a s tokem teoretickým předpokladům. Se 
zvyšujícím se repetičním časem TR se stihne relaxovat vektor magnetizace a do excitovaného 
objemu se dostane více relaxovaných atomů ze sousedním vrstev.  
Vliv toku při měření metodou TI by měl podle teoretických poznatků také růst, což se 
nám nepodařilo prokázat, předpokládáme, že pokud bychom dále zvyšovali TI, došlo by 
k nárůstu i relativního rozdílu. 
Pro následnou perfusní analýzu je rozhodující volba vstupní arteriální funkce. Proto 
bylo zvoleno několik různých oblastní zájmu a to u obou zvolených metod: multiple FA a 
multiple TR.  
Nejpřesnější perfusní parametry vykazoval výběr AIF č. 3., což odpovídá výběru 
v přívodní hadičče. Hodnoty Vd = 82,97 (respektive 78,34) ml a Fb = 68,98 (respektive 
55,93) se podobají referenčním hodnotám.  
Metoda mutliple FA je výhodnější z hlediska doby akvizice, kdy každé měření trvá 
stejně dlouho. Metoda multiple TR však potřebuje delší dobu akvizice jednoho obrazu. Na 
druhou stranu je mnohem jednodušší a přesnější pro systém magnetické rezonance upravovat 




Obsahem této diplomové práce byla literární rešerše akvizičních metod pro perfusní 
zobrazování založené na dynamickém magneto-rezonanční zobrazování s T1 kontrastem. 
Byly představeny všechny dostupné akviziční sekvence na pracovišti Masarykova 
onkologického ústavu v Brně. Z těchto sekvencí byly vybrány tři vhodné pro měření. Byly to 
následující: FLASH 2D, FLASH 3D, TurboFLASH 2D. U sekvence FLASH, bez ohledu 
na dimenzi měření byly provedeny metody multiple FA a multiple TR. Při metodě multiple 
FA se postupně zvyšuje sklápěcí úhel a při metodě multiple TR se postupně zvyšuje repetiční 
doba TR. Pro sekvenci TurboFLASH je specifická metoda multiple TI, kdy se zvyšuje 
postupně doba inverze TI. Měření bylo prováděno na zhotovených fantomech. Statický 
fantom se skládal ze sady zkumavek naplněných různě koncentrovanou kontrastní látkou 
GADOVIST. Dynamický fantom se skládal z dialyzačního filtru zapojeného do okruhu 
naplněného vodou, jejíž tok  upravovalo peristaltické čerpadlo.  
Programová část činila návrh a vytvoření algoritmu pro korekci nehomogenity 
magnetického pole B1. Byla použita metoda dvojnásobného sklápěcího úhlu. Na datech 
naměřených na Ústavu přístrojové techniky AV ČR byla ověřena správnost algoritmu. 
Hotový algoritmus byl poté začleněn do softwaru pracovní skupiny CIT, vytvořený touto 
skupinou pod vedením Ing. Radovana Jiříka, Ph. D. V modulu import a conversion je nyní 
dostupná volitelná korekce nehomogenit magnetického pole B1. 
Jako další součást práce bylo zhotoveno grafické uživatelské prostředí GUI 
v programu MATLAB pro simulaci akvizice MR. Toto názorné grafické prostředí zobrazuje 
intenzitu signálu pro tři vybrané druhy akvizičních sekvencí: FLASH, TurboFLASH 
a Spinové echo. Uživateli je umožněno libovolně volit parametry měření a tím upravovat 
výsledné grafy závislostí intenzity signálu. Grafické prostředí umožnuje zobrazovat 
dvojrozměrné i trojrozměrné grafy zadaných závislostí. 
Před samotnou experimentální částí byly vytvořeny akviziční protokoly pro statický 
i dynamický fantom. Tyto protokoly byly poté aplikovány v praxi při měření. 
U statického fantomu byly vyhodnoceny přesnosti odhadů relaxační doby T1 
pro různé koncentrace. Citlivost jednotlivých sekvencí a použitých metod byla vyhodnocena 
pomocí intenzit signálů, které vykazují vyšší a nižší použité koncentrace. Posledním 
vyhodnocovaným hlediskem kvality a vhodnosti sekvence pro dynamické měření byl poměr 
signálu k šumu. Ten byl vypočítán pomocí průměrné hodnoty všech oblastí měřených 
zkumavek a oblasti zájmu vybrané v pozadí obrazu.  
Pro dynamické měření s kontrastní látkou byla ze všech použitých sekvencí vybrána 
sekvence FLASH 3D, hlavně z důvodu menšího vlivu toku. Závislost vlivu toku na metodách 
multiple FA, TR i TI byly vyhodnoceny, avšak jejich interpretace nebyla jednoznačná.  
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Po získání naměřených dat byla provedena perfusní analýza za účelem výpočtu 
perfusních parametrů použitého dialyzačního fantomu. Pro výpočet perfusních parametrů byla 
rozhodující volba arteriální vstupní funkce, proto je v práci zvoleno několik různých oblastí 
pro AIF a jsou přehledně ukázaný rozdíly ve výsledcích. Za nejpřesnější je jevila volba AIF 
uvnitř přívodní hadičky dialyzátoru. Získané perfusní parametry se nejvíce přiblížily 
k referenčním hodnotám. 
Experimenty uvedené v této práci mimo jiné potvrdily, že kontrastní látka na bázi 
gadolinia zvyšuje relaxační rychlost R1. Dalším aspektem, který byl potvrzen, je vliv toku na 
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Seznam použitých zkratek 
 
AIF – arteriární vstupní funkce (arterial input function) 
DCE-MRI - dynamické zobrazování zesílené podanou kontrastní látkou (dynamic contrast 
enhanced magnetic resonance imaging) 
FID – volně indukovaný signál (free  induction decay) 
FLASH – rychlá sekvence gradientního echa s nízkým sklápěcím úhlem (fast low angle shot) 
GE – gradientní echo (gradient echo 
HASTE – akvizice jednoho turbo spin echa využitím poloviční Fourierově 
transformace (half-Fourier Acquisition Single-Shot TurboSE ) 
IR – metoda presaturace inversion recovery 
MOÚ – Masarykův onkologický ústav Brno 
MR – magnetická rezonance (magnetic resonance) 
MRI –zobrazování magnetickou rezonanci (magnetic resonance imaging) 
RF – radiofrekvenční 
SE – spinové echo (spin echo) 
SNR – poměr signálu k šumu (signal to noise ration) 
SR - metoda presaturace saturation recovery 
TA - doba akvizice (time of acquisition) 
TE – čas echa (time of echo) 
TI – čas inverze (time of inversion) 
TR -  repetiční doba (repetion time) 
TRF - reziduální funkce tkáně (tissue rezidual function) 
TSE – turbo spinové echo (turbo spin echo) 
 
 
 
